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1 Einleitung und Ziel der Arbeit 
In weiten Teilen des Fachgebietes der Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie stellt die 
Anwendungsmöglichkeit der modernen Osteosynthese, d.h. der Platten-Schrauben-
Osteosynthese, neben der Mikrochirurgie den größten Fortschritt der letzten drei Jahr-
zehnte dar [Luhr 2000, Maurer et al. 2004]. Denn durch die modernen Techniken der 
dreidimensionalen Rekonstruktion des Mittelgesichtsskeletts werden verbesserte ästhe-
tische Ergebnisse sowie verkürzte Krankenhausliegezeiten und eine Verkürzung der 
Gesamtkrankheitsdauer nach Gesichtsschädelfrakturen erzielt; letztere sind dabei, auch 
in gesundheitspolitischer Hinsicht, als wichtigste Faktoren hervorzuheben [Luhr 2000]. 
Für die Ästhetik des Gesichts ist insbesondere der frontonasoorbitale Komplex 
bezüglich der Symmetrie und der Vorwärtsprojektion von großer Bedeutung. Nach 
einer Fraktur im Mittelgesichtsbereich ist dementsprechend die anatomisch exakte 
Reposition verlagerter Skelettanteile und deren anschließende stabile Fixation eine 
Vorgehensweise, die als Grundvoraussetzung für die Wiederherstellung der ursprüng-
lichen Gesichtsdimensionen - also der Vorwärtsprojektion (Profil), der transversalen 
Dimension (Gesichtsbreite), der vertikalen Dimension (Mittelgesichtshöhe) und der 
Okklusion bei Beteiligung der Maxilla - anzusehen ist [Luhr 1991, Endres et al. 2007, 
Smeets, Riediger, Wirtz, Marx, Endres 2007]. Die konventionelle Fixation der 
Knochenfragmente wird mittels Verschraubung von Osteosyntheseplatten am Knochen 
erzielt. Dies erfolgt entweder durch Vorbohren der Schraublöcher und anschließendes 
Eindrehen der Schrauben in die Knochenlamelle oder durch Eindrehen von selbst-
schneidenden Schrauben. So bewirkt die dreidimensionale Stabilisation eine ausrei-
chend lange Ruhigstellung der Knochenfragmente bis zur Frakturkonsolidierung und 
stellt damit eine der Grundvoraussetzungen für die ungestörte primäre Wundheilung dar 
[Bähr & Lessing 1992, Perry & Youngson 1995, Heidemann 2001, Adler 2004, Aziz et 
al. 2005]. Eine der wichtigsten Voraussetzungen für die Anwendung der Platten-
Schrauben-Osteosynthese im Gesichtsskelett sind Knochenareale mit ausreichend 
dicker kortikaler Knochensubstanz, wie bspw. die Schädelkalotte, das Nasenbein, das 
Jochbein, die Orbitaränder (Ränder der Augenhöhlen) sowie die seitlichen Ränder der 
Apertura piriformis (Ränder der Nasenöffnungen) [Bekes 2003]. An den nichtkraft-
tragenden Bereichen, wo der kortikale Knochen die Wände der verschiedenen Hohl-
räume bildet, wie in der Nasoethmoidalregion (Siebbein- und Keilbeinhöhlen), der 
Infraorbitalregion (Kieferhöhlen) und der Frontalregion (Stirnhöhlen) vorhanden, ist die 
kortikale Knochensubstanz jedoch so dünn, dass meist in diesen Bereichen nur 
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ungünstige Verankerungsmöglichkeiten der Schrauben zur Fixation der Platten bestehen 
[Perry & Youngson 1995, Maurer et al. 2004] und somit die Anwendung der Platten-
Schrauben-Osteosynthese meist fehlschlägt. Werden die Fragmente jedoch während des 
Heilungsprozesses nicht ruhiggestellt, können Druck- und Schubkräfte auf den binde-
gewebigen Kallus einwirken, die im Folgenden die Umwandlung in den knöchernen 
Kallus und somit auch die Knochenheilung stören. 
Die in dieser Arbeit innovativ vorgestellte Methode zur Fixation der Osteosynthese-
platten sieht demnach eine adhäsivtechnische Alternative vor, die ohne Anwendung von 
Schrauben eine lokale Fixation der Platten an den Knochenfragmenten für den Zeitraum 
der Knochenheilung bewirken soll [Endres et al. 2006, 2007, 2008, Smeets, Riediger, 
Wirtz, Marx, Endres 2007]. Auf diese Art sollte es möglich sein, auch Knochen-
fragmente mit teilweise papierdünner kortikaler Knochensubstanz oder sogar Knochen-
splitter, die nicht konventionell an den Platten mittels Verschraubung befestigt werden 
können, in ihrer orthotopen Lage zu fixieren um eine komplikationsfreie knöcherne 
Konsolidierung gewährleisten zu können. 
Bei dieser adhäsiven Befestigungstechnik soll ein Zement auf Basis von Polymethyl-
methacrylat (PMMA) und Methylmethacrylat (MMA) - aus der Orthopädie und Unfall-
chirurgie als Knochenzement bekannt - über die vorhandenen Lochareale der Platten 
appliziert und somit die Platte am Knochenfragment punktuell fixiert werden. Knochen-
zemente werden bereits seit einigen Jahrzehnten erfolgreich bei der zementierten 
Implantation in der Orthopädie und Unfallchirurgie, bspw. bei der Hüft- oder Knieendo-
prothetik, angewendet. Der Haftmechanismus zwischen Knochen und Knochenzement, 
wie er bei der zementierten Implantation zum Tragen kommt, unterscheidet sich jedoch 
von demjenigen, der dem in dieser Arbeit vorgestelltem Adhäsivsystem zu Grunde liegt. 
Bei der aus der Orthopädie bekannten Zementiertechnik dient vorzugsweise spongiöser 
Knochen als Verbundpartner, so dass wegen dessen Rauigkeit eine gute Retention durch 
Raumfüllung des Zementes im Knochen erzielt wird. Im Mittelgesichtsbereich liegt 
jedoch kortikaler Knochen als Verbundpartner vor, so dass hier keine Retention durch 
Raumfüllung des Zementes im Knochen ermöglicht werden kann. In diesem Falle 
müssen Adhäsionskräfte für die Haftung des Knochenzementes am Knochen gebildet 
werden. Eine der Grundvoraussetzung für die Bildung von adhäsiven Haftkräften ist die 
optimale Benetzung des Knochens durch den Knochenzement. Da Knochensubstanz 
hydrophile Benetzungseigenschaften hat, ist diese unter dem Gesichtspunkt der 
Benetzung jedoch inkompatibel zu allen gebräuchlichen orthopädischen und unfall-
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chirurgischen Knochenzementen auf MMA-Basis, welche im viskösen Zustand 
hydrophobe Benetzungseigenschaften besitzen [Charnley 1970]. Aus diesem Grunde 
wurde ein amphiphiler Knochenhaftvermittler (KHV) entwickelt, der durch seinen 
Anteil hydrophiler Monomere an den Knochen und durch seinen Anteil hydrophober 
Monomere an den Knochenzement anbindet [Erli et al. 2003, Wirtz et al. 2003, Marx et 
al. 2004, 2005, Mumme et al. 2004, 2007, Mumme 2007, Lelgemann 2006, Endres et al. 
2006, 2007, 2008, Smeets, Riediger, Wirtz, Marx, Endres 2007]. Mit Hilfe eines 
solchen KHVs kann die adhäsive Anbindung von Knochenzement an den Knochen 
ermöglicht werden. 
Als Grundlage für die in dieser Arbeit vorgestellte neue Adhäsivtechnik zur Fixation 
von Osteosyntheseplatten im Mittelgesichtsbereich werden in Kapitel 2.2 die allgemei-
nen Grundlagen der Adhäsion erläutert. Wie bereits erwähnt unterscheidet sich die 
Adhäsivtechnik, wie sie bspw. auch in der Zahnheilkunde bei der adhäsiven Anbindung 
von Komposit an Dentin mittels Dentinhaftvermittler ihre Anwendung findet, grund-
sätzlich von der in der Orthopädie und Unfallchirurgie angewandten zementierten 
Implantation mittels Knochenzement; und dennoch lässt sich eine Analogie zwischen 
diesen beiden Bereichen herstellen. Dementsprechend wird in den Kapiteln 2.3 bis 2.6 
die Zementiertechnik der Orthopädie und die Adhäsivtechnik der Zahnheilkunde 
ausführlich dargestellt sowie die Gemeinsamkeiten und Unterschiede der jeweiligen 
Verbundpartner Komposit/Dentin und Knochenzement/Knochen dargestellt. 
 
Ziel dieser Arbeit ist die Vorstellung der Konzepte und In-vitro-Untersuchungen eines 
innovativen Knochen-Adhäsivsystems, bestehend aus einem amphiphilen KHV und 
einem Dualhärtenden Zement auf PMMA- und MMA-Basis. Im Hinblick auf die 
klinische Anwendbarkeit der adhäsivtechnischen Fixation von Osteosyntheseplatten in 
der Mittelgesichtschirurgie wurden die erzielbaren Haftfestigkeiten in vitro von 
punktuell adhäsiv fixierten Osteosyntheseplatten am kortikalen Knochen des 
Rinderfemurs sowie am kortikalen Knochen des Kaninchenschädels in Zugversuchen 
ermittelt. In ergänzenden Untersuchungen wurden die Haftfestigkeiten der adhäsiv 
fixierten Osteosyntheseplatten mit den Klemmspannungen geschraubter Osteosynthese-
platten am Kaninchenschädel verglichen. 
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2 Grundlagen 
2.1 Platten-Schrauben-Osteosynthese 
Etwa 45 % aller Mittelgesichtsfrakturen sind Verletzungen des zygomatikoorbitalen 
Komplexes. Die frühzeitige Reposition und Stabilisierung der dislozierten Skelettab-
schnitte ist im Mittelgesicht hinsichtlich des ästhetischen Spätergebnisses von ganz 
besonderer Bedeutung [Luhr 1988]. In der Vergangenheit konnte jedoch insbesondere 
die Vorwärtsprojektion des Mittelgesichts weder durch interne Drahtaufhängungen und 
Knochendrahtnähte noch durch den „Fixateur externe“ mit perkutanen Drahtsuspensio-
nen dauerhaft stabilisiert werden. Erst in den 1970er Jahren wurde mit der Einführung 
von monokortikalen Miniplatten ein Verfahren der Osteosynthese für Unterkieferfrak-
turen und später auch für Frakturen des Mittelgesichts entwickelt, das mit den Namen 
Michelet und Champy verbunden wird [Michelet et al. 1973, Champy et al. 1978, Luhr 
2000]. Wichtige Detailverbesserungen im Laufe der Entwicklung der Platten-Schrau-
ben-Osteosynthese vereinfachten die operative Technik ständig. Ein Beispiel dafür ist 
die Anwendung selbstschneidender Schrauben [Luhr 1968]. Ähnliche Verbesserungen 
erfolgten in den letzten 20 Jahren auf dem Sektor der Implantatmaterialien. Im Gegen-
satz zum anfänglich verwendeten rostfreien Edelstahl oder Vitallium, einer Cobalt-
Chrom-Molybdän-Legierung, weist Titan bzw. dessen Legierung TiAl6V4 eine hervor-
ragende Biokompatibilität mit geringstem Allergiepotential auf, ist hochkorrosions-
beständig und erzeugt keine Artefakte im CT oder MRT [Luhr 2000, Aziz et al. 2005]. 
Zudem ist das Material leicht verformbar und durch eine zusätzliche spezielle Konstruk-
tion der Osteosyntheseplatten ist es möglich, dass sich diese sowohl in der Vertikal- als 
auch in der Horizontalebene, d.h. über die Kante, biegen lassen, wodurch die dreidimen-
sionale Konturierung und Anpassung der Platten an praktisch jede komplexe Knochen-
struktur des Mittelgesichtskeletts ermöglicht wird [Luhr 1991]. Somit ist heute Titan 
(bzw. TiAl6V4) das Implantatmaterial der Wahl. Da die damals ausschließlich üblichen 
2mm- und 1,5mm-Miniplattensysteme für die relativ dünnen und zarten Knochen-
lamellen im zentralen Mittelgesichtsbereich überdimensioniert waren, wurde in den 
Jahren 1988 und 1990 von Luhr ein Mikroplattensystem mit deutlich kleineren Dimen-
sionen von bis zu 0,8 mm Schraubendurchmesser entwickelt [Luhr 1988, Luhr 1991]. 
Bei der klinischen Anwendung von Mikro- und Miniosteosyntheseplatten und -schrau-
ben enstehen jedoch häufig immer noch dort Probleme, wo die kortikalen Knochen-
lamellen sehr dünn sind. Schon beim Vorbohren der Schraublöcher oder durch den auf 
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die dünne Knochenlamelle ausgeübten Druck beim Eindrehen der Schrauben können 
neue Frakturen in der dünnen Knochenlamelle entstehen [Luhr 1990, Eppley & Sadove 
1991, Schortinghuis et al. 1999, Aziz et al. 2005]. Zudem sind in den Bereichen der 
Hohlräume Organe, wie bspw. das Gehirn und die Augen sowie Zahnwurzeln und 
Nerven enthalten, die bei der Verschraubung der Platten am Knochen verletzt werden 
können, wenn z.B. zu lange Bohrer zum Vorbohren der Schraublöcher oder zu lange 
Schrauben verwendet werden [Luhr 1990, Eppley & Sadove 1991, Aziz et al. 2005]. 
Die kürzesten und dünnsten Schrauben von 2 mm Länge und 0,8 mm Durchmesser sind 
in den Bereichen der Stirnhöhle und Nasenhöhle oft noch zu lang und stellen zusätzlich 
ein erhöhtes Infektionsrisiko dar [Farole & Diecidue 1993, Härle et al. 1999]. Ein 
weiteres Problem ergibt sich bei der Verwendung von Schrauben mit geringerem 
Durchmesser als 1,5 mm, da diese beim Eindrehen in den Knochen zerbrechen können 
[Luhr 1990, Schortinghuis et al. 1999, Aziz et al. 2005]. Das Entfernen dieser 
Schrauben ist schwierig und ein erneuter Versuch zur Fixation der Platte am Knochen 
mittels Verschraubung scheitert häufig. Treten die genannten Komplikationen auf, ist 
eine Fixation der Osteosyntheseplatten auf die konventionelle Art durch Verschraubung 
der Platten am Knochen häufig nicht möglich.  
Um die Platten für die Dauer der Knochenheilung dennoch am Knochen zu fixieren und 
somit eine ungestörte Knochenheilung gewährleisten zu können, sieht die in dieser 
Arbeit vorgestellte adhäsive Methode zur alternativen Fixation der Osteosyntheseplatten 
die punktuelle Zementierung der Platten am Knochen mit Hilfe eines amphiphilen 
KHVs und eines Dualhärtenden Zementes vor. 
2.2 Allgemeine Grundlagen der Adhäsion 
Nach DIN 16920 ist ein Klebstoff ein nichtmetallischer Stoff, der Fügeteile durch 
Flächenhaftung (Adhäsion) und innere Festigkeit (Kohäsion) verbinden kann. Unter 
Klebstoffen sind demnach Produkte zu verstehen, die gemäß ihrer jeweiligen 
chemischen Zusammensetzung und dem vorliegenden physikalischen Zustand zum 
Zeitpunkt des Auftragens auf die zu verbindenden Fügeteile eine Benetzung der 
Oberflächen ermöglichen und in der Klebefuge die für die Kraftübertragung zwischen 
den Fügeteilen erforderliche Klebschicht bilden [Habenicht 1990]. Die Wirkungsweise 
eines Klebstoffes beruht somit auf den Eigenschaften der Adhäsion und Kohäsion 
[Heiss et al. 2006]. 
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Unter Adhäsion versteht man die Haftkräfte an den Kontaktflächen (in der Grenz-
schicht) zweier Stoffe, die in engem Kontakt zueinander stehen. Im Allgemeinen kann 
die Adhäsion auf mechanische und chemische Bindungen zurückgeführt werden. Die 
mechanische Verankerung erfolgt über geometrische Effekte, die sich bspw. durch 
Oberflächenrauheiten und Formschluss in den Hinterschneidungen ergeben [Combe 
1984, Habenicht 1990]. Die Adhäsion entsteht durch Anziehungskräfte, die bei engster 
Berührung zwischen den Oberflächen der aneinander angrenzenden Körper wirksam 
werden [Combe 1984]. Dabei werden primärchemische und sekundärchemische 
(physikalische) Kräfte unterschieden. Primärchemische Kräfte, die den Zusammenhalt 
von Atomen in Molekülen gewährleisten, umfassen die ionische Bindung, die polare 
und apolare kovalente Bindung sowie die metallische Bindung. Die größere Bedeutung 
beim Kleben haben jedoch sekundärchemische Kräfte, die auf den Anziehungskräften 
zwischen Dipolen, den sog. Van-der-Waals-Kräften, und auf Wasserstoffbrückenbin-
dungen basieren [Lutz et al. 1993]. 
Kohäsion bezeichnet, wie bereits erwähnt, die innere Festigkeit; sie beruht also auf 
Kräften, die zwischen den Molekülen eines Körpers herrschen und die Masseteilchen 
zusammenhalten. Sie setzen sich aus den oben genannten zwischenmolekularen 
Anziehungskräften, den Van-der-Waals-Kräften, und aus der Verklammerung der 
Polymermoleküle untereinander zusammen [Habenicht 1990]. 
Die generelle Voraussetzung für eine gute Adhäsion und damit für eine gute Haftung 
des Adhäsivs ist die optimale Benetzbarkeit der Substratoberfläche, die schließlich zu 
einem engen molekularen Kontakt zwischen der Oberfläche und dem Klebstoff sowie 
zu einem optimalen Energiezustand in dieser Grenzschicht führt. Nach Habenicht 1990 
bestehen jedoch keine funktionsmäßigen Zusammenhänge zwischen dem Benetzungs-
vermögen der Oberfläche einerseits und der Höhe der Grenzschichtfestigkeit anderer-
seits. Dies bedeutet, dass die optimale Benetzungsfähigkeit zwar eine Grundvoraus-
setzung für die Bildung von Adhäsivkräften ist, es aber nicht zwingend zur Ausbildung 
von Adhäsivkräften kommt weil die Oberfläche optimal vom Klebstoff benetzt wird. 
Neben der optimalen Benetzung des Klebstoffes auf der Oberfläche ist für den Energie-
zustand in der Grenzschicht eine entsprechend niedrige Viskosität desselben maßgeb-
lich [Habenicht 1990]. 
Ein Maß für die Fähigkeit des Adhäsivs, die Substratoberfläche zu benetzen ist der 
Benetzungswinkel bzw. Kontaktwinkel α eines Flüssigkeitstropfens auf einer horizonta-
len, ebenen Oberfläche. Je größer die Ausbreitung des Tropfens ist, desto kleiner ist der 
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Benetzungswinkel, wobei ein Winkel von α = 0° für eine vollständige Benetzung und 
ein Winkel von α = 180° für eine vollständige Nicht-Benetzung steht (Abb. 2.1). 
 
Abbildung 2.1: Benetzungswinkel und deren Auswirkung auf die Benetzbarkeit einer horizontalen, 
ebenen Oberfläche (umgezeichnet nach Habenicht 1990, S. 235) 
 
 
Abbildung 2.2: Gleichung nach Young und deren graphische Darstellung mit dem Benetzungswinkel α, 
der Oberflächenenergie des Festkörpers S, der Oberflächenspannung der Flüssigkeit L und der 
Grenzflächenenergie LS 
 
Die Benetzbarkeit und damit der Kontaktwinkel α  hängt von den Verhältnissen der 
beteiligten Oberflächenspannungen ab: der Oberflächenenergie des Festkörpers S, der 
Oberflächenenergie bzw. Oberflächenspannung der Flüssigkeit L und der Grenz-
flächenenergie LS zwischen der Flüssigkeit und dem Festkörper, die über die 
Young`sche Gleichung (nach Thomas Young (1773-1829)) mit dem Kontaktwinkel α in 
Beziehung stehen (Abb. 2.2) [Habenicht 1990]. Aus der Young`schen Gleichung geht 
Festkörper
Flüssigkeit
Gasphase
σL
σS σLS
α
cos α = (S - LS) / LGleichung nach Young:
α = 0° α < 90° α = 90° α > 90° α = 180°
vollständige gute unvollständige schlechte keine
Benetzung
Benetzungswinkel
 8 
hervor, dass für eine vollständige Benetzung, d.h. für den Kontaktwinkel α = 0°, die 
Oberflächenenergie der Flüssigkeit L gleich der Differenz zwischen der Oberflächen-
energie des Festkörpers und der Grenzflächenenergie (S - LS) sein muss [Combe 
1984]. 
Zwei weitere Aspekte, welche die Adhäsion bzw. die Klebfestigkeit beeinflussen und 
die in engem Zusammenhang zueinander stehen, sind die Oberflächenrauheit und die 
Dicke der Adhäsiv- bzw. der Klebschicht. Für die Abhängigkeit der Klebfestigkeit von 
der Klebschichtdicke ergibt sich nach Habenicht 1990 folgender, in Abbildung 2.3 
dargestellter Zusammenhang. 
 
Abbildung 2.3: Abhängigkeit der Klebfestigkeit von der Klebschichtdicke d bei einer vorgegebenen 
konstanten Oberflächenrauheit von R = 50 µm (umgezeichnet nach Habenicht 1990, S. 207) 
 
Bei einer angenommenen durchschnittlichen Oberflächenrauheit von R = 50 µm und 
einer Klebschichtdicke von d < 50 µm ist nur eine geringe Klebfestigkeit zu beobach-
ten, da in diesem Fall die Spitzen der Oberflächenrauheiten nicht von der Klebschicht 
bedeckt werden können [Habenicht 1990]. Die Spitzen der Oberflächenrauheiten 
berühren sich ohne dazwischenliegende Klebschicht und verhaken lediglich mitein-
ander. Das Haftversagen der Klebung wird schließlich von den geschwächten Stellen 
des Klebeverbundes, von den Oberflächenspitzen, den sog. Sollbruchstellen in der 
Klebschicht, ausgehen. Eine Steigerung der Haftfestigkeit kann mit der Erhöhung der 
Klebschichtdicke bewirkt werden. Das Maximum der Haftfestigkeit wird bei einer 
Klebschichtdicke von d = 50 µm, welche der vorgegebenen durchschnittlichen Ober-
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flächenrauheit entspricht, erreicht, da nun die Spitzen der Oberflächenrauheiten voll-
ständig mit der Klebschicht bedeckt werden. Wird die Klebschichtdicke nun auf 
d > 50 µm vergrößert, so fällt die Haftfestigkeit wieder ab, da nun die Eigenspannungen 
innerhalb der Klebschicht überwiegen, welche die Haftfestigkeit der Klebverbindung 
herabsetzen [Combe 1984]. Eine analoge Aussage ergibt sich zur Abhängigkeit der 
Klebfestigkeit von der Oberflächenrauheit bei konstanter Klebschichtdicke. 
2.3 Haftmechanismus der Zementiertechnik 
Die Haftfestigkeit von Knochenzement am Knochen, wie bspw. bei der zementierten 
Hüft- oder Knieendoprothetik, beruht vorwiegend auf mikro- und makromechanischen 
Retentionskräften [Charnley 1970, Erli et al. 2003, Wirtz et al. 2003, Marx et al. 2004, 
Mumme et al. 2004, Mumme et al. 2007]. Aus diesem Grunde ist die optimale Vor-
bereitung des Implantatbettes bzw. des Knochenlagers eine der Grundvoraussetzungen 
für die dauerhafte Implantation. Häufig liegt - bspw. aufgrund von Gonarthrose beim 
Kniegelenk - ein verdichteter, quasikortikaler Knochen - Tibiakopf beim Kniegelenk - 
als Implantatlager vor. Eine gute Verankerung des Tibiaplateaus am Knochen mit Hilfe 
von Knochenzement setzt jedoch eine raue und strukturierte, spongiöse Knochen-
oberfläche im Implantatlager voraus, um die Raumfüllung des Knochenzementes in den 
Knochenstrukturen gewährleisten zu können (Abb. 2.4).  
 
Abbildung 2.4: Schematische Darstellung des zementierten Tibiaplateaus (Implantat) im Querschnitt mit 
vergrößertem Ausschnitt der Grenzschicht von spongiösem Knochen/Knochenzement/Implantat. In der 
Knochen/Knochenzement-Grenzschicht ist die Raumfüllung durch den Knochenzement in der rauen, 
spongiösen Knochenstruktur dargestellt 
Knochenzement
spongiöser      
Knochen
Implantat
Schienbein 
(Tibia)
Wadenbein 
(Fibula)
 10 
Dementsprechend muss bei dem chirurgischen Eingriff zunächst diese verdichtete, 
quasikortikale Knochensubstanz mit Fräsen abgetragen werden, um die darunter 
liegende spongiöse Knochenstruktur frei zu legen. Anschließend wird mit der Methode 
des „Jet-Lavage“ [Mumme 2007] eine mechanische Säuberung des knöchernen Implan-
tatlagers von Blut, Gewebe- und Knochenabrieb vorgenommen. Die sog. „pulsatile 
Knochenspülung“ ermöglicht anschließend ein tieferes und homogeneres Eindringen 
des viskösen Knochenzementes in das so präparierte spongiöse Implantatlager [Wirtz et 
al. 2003, Mumme 2007]. Dies führt zu einer verbesserten Raumfüllung des Zementes in 
den Knochenkavitäten und somit zu verbesserten mikro- und makromechanischen 
Verzahnungen zwischen Knochenzement und Knochen und damit zu einer erhöhten 
Verbundfestigkeit in dieser Grenzfläche [Mumme 2007] (Abb. 2.4). 
Die Freilegung der Spongiosastrukturen führt somit zu guten Verbundfestigkeiten von 
Knochenzement und Knochen ohne Adhäsivkräfte. Allerdings ist diese Methode immer 
mit einem Substanzabtrag verbunden, der aus biomechanischer Sicht sowie im Hinblick 
auf Revisionsoperationen so weit wie möglich vermieden werden sollte [Mumme 2007]. 
Nicht zuletzt aus diesem Grunde ist auch für den Bereich der zementierten Implan-
tologie eine adhäsive, hydrolysestabile Haftung von Knochenzement an Knochen 
wünschenswert. 
2.4 Knochenzement und Komposit 
Unter Knochenzement versteht man den aus der Orthopädie und Unfallchirurgie bekann-
ten Zement auf Basis von Polymethylmethacrylat (PMMA), der zur Verankerung von 
Prothesen und Implantaten dient. Dementsprechend ist der Knochenzement chemisch 
gesehen ein Kunststoff - eine bestimmte Variante ist auch unter dem Handelsnamen 
Plexiglas® bekannt - und kein „Zement“ im eigentlichen Sinne, wie er in der Zahnheil-
kunde verwendet wird, etwa der Zinkphosphatzement. Denn „Zemente“ in der Zahn-
heilkunde werden als Stoffgemische bezeichnet, die in Pulverform vorliegen und mit 
Wasser oder mit wässrigen Lösungen angemischt werden. Es entsteht eine plastische 
Masse, die anschließend aushärtet, wobei einige Bestandteile der Zemente ohne 
Reaktion in der ausgehärteten Masse verbleiben [Hellwig et al. 1999]. 
Namensgeber für den Knochenzement war Sir John Charnley (1911-1982), der in den 
1960er Jahren erstmals die Verankerung von Kopfprothesen im Femur mit einem kalt-
härtenden PMMA als Verankerungszement durchführte [Kühn 2001] und somit dem 
Knochenzement in seiner Anwendung zur Verankerung von Prothesen seine Geburts-
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stunde gab. Sir John Charnley nannte das eingesetzte Material „Knochenzement auf 
Acrylbasis“ [Kühn 2001]. Durch die stetige Weiterentwicklung des Knochenzementes 
und der Zementiertechnik und damit insbesondere der Optimierung der Grenzfläche von 
Knochenzement zu Knochen ist seit dieser Zeit ein stetiger Anstieg der zementierten 
Hüftendoprothetik sowie eine Verbesserung der Prothesenstandzeiten zu verzeichnen 
[Malchau et al. 2002]. 
Alle autopolymerisierenden Knochenzemente bestehen aus einer Pulver- und einer 
Flüssigkomponente. Die Pulverkomponente besteht vorwiegend aus vorpolymerisiertem 
Methylmethacrylat (MMA), dem PMMA (Abb. 2.5). Die Verwendung von PMMA in 
Form von kleinen Kugeln mit Größen von 1 bis 125 µm, die im MMA wiederum leicht 
löslich sind, erfolgt einerseits, um die Polymerisationsschrumpfung des reinen MMAs 
von ca. 21 % auf ca. 2 bis 5 % zu reduzieren und andererseits, um die Polymerisations-
temperatur von reinem MMA von bis zu 100°C auf maximal 60°C zu verringern [Kühn 
2001]. Die Flüssigkomponente besteht vorwiegend aus MMA, einem Ester der Metha-
crylsäure, auf welchem alle derzeit auf dem Markt befindlichen Knochenzemente 
basieren [Kühn 2001] (Abb. 2.6). 
 
Abbildung 2.5: Chemische Strukturformel von Polymethylmethacrylat; R stellt einen Platzhalter für den 
organischen Rest dar 
 
Abbildung 2.6: Chemische Strukturformel von Methylmethacrylat 
 
Komposite, wie sie bspw. in der Zahnheilkunde verwendet werden, sind ganz allgemein 
„zusammengesetzte Werkstoffe“. In der Zahnheilkunde sind diese im Speziellen zahn-
farbene, plastische Füllungswerkstoffe. 
R – (CH2 – C – CH2 – C – CH2 – C)n – R
CH3|
|
COOCH3
|
COOCH3
|
COOCH3
CH3|
CH3|
H2C = C – C – O – CH3
O
||
|
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Bei den Kompositen liegen die beiden Komponenten in Form zweier Komposit-Pasten 
(Paste A und Paste B) vor, deren Grundsubstanzen prinzipiell denen des Knochen-
zementes entsprechen [Hellwig et al. 1999]. An Stelle des MMAs sind in den Kom-
positen Methacrylate (MAs), wie bspw. Bisphenolglycidylmethacrylat (BisGMA), 
Hydroxyethylmethacrylat (HEMA) oder Urethan-di-methacrylat (UDMA), enthalten. 
Der Polymerisationsvorgang des Knochenzementes bzw. des Komposits wird beim Ver-
mischen der Pulver- und Flüssigkomponente bzw. der Komposit-Pasten gestartet. Dabei 
werden zunächst die im MMA bzw. im MA enthaltenen C=C Doppelbindungen “auf-
gebrochen”, damit die für die Polymerisation entscheidende Kettenbildung der Mono-
mer-Moleküle untereinander erfolgen kann. Das Aufbrechen der C=C Doppelbindungen 
wird durch Radikale, energiereiche Moleküle, bewirkt, welche durch chemische oder 
physikalische Reaktionen mit Hilfe der in der Pulver- und Flüssigkomponente bzw. in 
den Komposit-Pasten enthaltenen Initiatoren und Aktivatoren entstehen. 
Die Initiatoren stellen reaktionsfreudige Matrixbestandteile der Pulverkomponente 
(beim Knochenzement) bzw. der Paste A (beim Komposit) dar, welche durch chemische 
oder physikalische Aktivierung zur Polymerisation des MMAs bzw. des MAs führen 
[Hellwig et al. 1999, Kühn 2001]. Als Initiator wird meist Dibenzoylperoxyd (BPO) 
verwendet. Das BPO wird als Initiator bezeichnet, weil aus diesem die Radikale hervor-
gehen, welche die darauffolgende Polymerisation initiieren. Die Aktivierung des Initia-
tors BPO erfolgt durch die in der Flüssigkomponente des Knochenzementes bzw. in der 
Paste B des Komposits enthaltenen Aktivatoren. Als Aktivator wird meist das tertiäre 
Amin N,N-dimethyl-p-toluidin (DmpT) verwendet. DmpT wird dementsprechend als 
Aktivator bezeichnet, weil es die Radikalbildung des Initiators BPO aktiviert. Die 
chemische Reaktion des Aktivators DmpT und des Initiators BPO führt schließlich 
automatisch zur Radikalbildung und setzt die Autopolymerisation des MMAs bzw. des 
MAs in Gang. Somit bewirkt bei den selbsthärtenden, autopolymerisierenden Knochen-
zementen sowie bei den chemisch härtenden Kompositen eine chemische Reaktion der 
Komponenten die Radikalbildung. Dagegen kann bei den dualhärtenden Kompositen 
zusätzlich zur chemischen eine physikalische Reaktion zur Radikalbildung führen, wie 
bspw. bei der Photopolymerisation infolge von Bestrahlung mit sichtbarem Licht im 
Wellenlängenbereich zwischen 400 und 490 nm [Kullmann 1987, Hellwig et al. 1999]. 
Wird die Polymerisation jedoch nicht durch Lichtzufuhr in Gang gesetzt, so wird - 
wegen der zusätzlichen Möglichkeit der Selbsthärtung durch eine chemische Reaktion - 
der Polymerisationsvorgang dennoch ablaufen. 
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Zur optionalen Photopolymerisation des Komposits werden jedoch weitere Initiatoren 
und Aktivatoren benötigt. Die Photoinitiatoren sind aus einer speziellen Klasse orga-
nischer Verbindungen, die unter Lichtausschluss stabil sind und bei Einwirkung von 
Strahlung einer bestimmten Wellenlänge so viel Energie absorbieren, dass sie zum Zer-
fall in Radikale angeregt werden. Die entstehenden freien Radikale verfügen dabei über 
ein Energiepotential, das oberhalb der erforderlichen Aktivierungsenergie der C=C 
Doppelbindungen liegt und somit die Bildung radikalischer Monomere ermöglicht. Sie 
besitzen demnach die Eigenschaft, Strahlungsenergie einer bestimmten Wellenlänge in 
potentielle chemische Reaktionsenergie umzusetzen [Habenicht 1990]. Meist werden 
als Photoinitiatoren Benzil oder Campherchinon verwendet, welche mittels Absorption 
durch die Energie von Lichtquanten des Wellenlängenbereiches von 420 bis 480 nm 
angeregt bzw. aktiviert werden [Kullmann 1987, Roeters & Kloet 1992]. Dement-
sprechend wird die Lichtquelle als Photoaktivator bezeichnet, der als Katalysator für die 
ablaufende Reaktion des Photoinitiators mit einem zusätzlichen Reduktionsagens, dem 
Coinitiator (einem aliphatischen Amin), fungiert. Aus dieser Reaktion entsteht ein an-
geregter Komplex, der in Radikale zerfällt und im Weiteren den Polymerisations-
vorgang initiiert [Hellwig et al. 1999]. Der Polymerisationsgrad - der Anteil der in Poly-
mere eingebauten Monomere - ist beim photoinitiierten Härtungsmechanismus einer-
seits abhängig von der Konzentration und Absorption des Photoinitiators, der Konzen-
tration an Inhibitor sowie der Absorption und Streuung der einfallenden Strahlung durch 
weitere Inhaltsstoffe wie Pigmente und Füller [Kullmann 1987]. Andererseits ist der 
Polymerisationsgrad abhängig von den Eigenschaften der Strahlungsquelle, wie der 
Belichtungszeit und der Belichtungsintensität [Kullmann 1987], wobei der Polymerisa-
tionsgrad in den ersten zehn Sekunden im Bereich der zur Lichtquelle zugewandten 
Oberfläche am größten ist [Roeters & Kloet 1992]. In der Literatur wird häufig als Maß 
für den Polymerisationsgrad die Konversionsrate angegeben, die den Prozentsatz der 
umgesetzten Doppelbindungen beschreibt. Lutz et al. 1992 konnten bei dualhärtenden 
Kompositen Konversionsraten von 67 bis 81 % im Vergleich zu den ausschließlich 
chemisch härtenden Kompositen mit Konversionsraten von 59 bis 75 % ermitteln 
[Schuster 2005]. Mit zunehmender Tiefe (ab 2 bis 3 mm) nimmt die Konversionsrate 
jedoch stark ab. Um dennoch eine ausreichende Durchhärtung in der Tiefe zu erreichen, 
erfolgt die Applikation des dualhärtenden Komposits in mehreren Schichten von jeweils 
3 mm Dicke [Schuster 2005]. Nach einer Studie von Arrais et al. 2007 wurden mit 
einem dualhärtenden Komposit zudem bis zu 57 % größere Haftfestigkeiten als mit 
einem autopolymerisierenden Komposit ermittelt. 
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Die radikalische Polymerisation läuft schematisch also wie folgt ab: 
 
mit entsprechender Radikalbildung bei der Autopolymerisation: 
 
sowie folgender Radikalbildung bei der Photopolymerisation: 
 
Das während der Polymerisation ablaufende Kettenwachstum der Moleküle lässt sich in 
drei Schritte einteilen [Combe 1984]: 
1. Reaktion eines freien Radikals mit dem Monomermolekül: 
 
2. Reaktion des zuvor gebildeten Radikals mit einem weiteren Monomermolekül 
und Kettenbildung der MMA-Moleküle miteinander: 
 
Monomere + Radikale => Polymergeflecht
Initiator + Aktivator => Radikale
Benzoylperoxyd
tertiäres Amin
Initiator + Aktivator + Co-Initiator => Radikale
Campherchinon aliphatisches Amin
Lichtquelle
R • +   CH2 = C |
COOCH3
CH3|
R – CH2 – C •|
COOCH3
CH3|
freies Radikal                                       freies Radikal 
Methylmethacrylat
organischer Rest
R – CH2 – C •|
COOCH3
CH3|
+  CH2 = C |
COOCH3
CH3|
– CH2 – C •|
COOCH3
CH3|
R – CH2 – C |
COOCH3
CH3|
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3. Abbruch der Polymerkettenreaktion, wenn zwei freie Radikale unter Bildung 
 eines stabilen Moleküls reagieren. 
 
Zusätzlich zu den oben aufgeführten Grundsubstanzen werden der Flüssigkomponente 
des Knochenzementes bzw. der Paste A des Komposits Stabilisatoren, auch häufig 
Inhibitoren oder Radikalfänger genannt, zugesetzt; diese reagieren mit frühzeitig 
entstandenen Radikalen und erhöhen somit die Lagerfähigkeit. Als Inhibitor wird in 
Knochenzementen meist Hydrochinon oder Ascorbinsäure, in Kompositen meist 4-
Methoxyphenol verwendet [Hellwig et al. 1999, Kühn 2001]. Weitere Inhaltsstoffe der 
gebräuchlichen Knochenzemente sind Antibiotika (meist Gentamicin), Röntgenkontrast-
mittel (meist Bariumsulfat (BaSO4) oder Zirkondioxid (ZrO2)) und Farbstoffe (bspw. 
Chlorophyll), die auch als Füllstoffe zur Reduzierung der Schrumpfung während der 
Polymerisation dienen. 
Im Hinblick auf die Handhabung des Knochenzementes bei der Prothesenzementierung 
wird der Polymerisationsablauf in vier Phasen eingeteilt, wobei die zeitliche Dauer einer 
jeden Phase vom jeweiligen Knochenzement-Typ bzw. vom Hersteller abhängig ist 
[Kühn 2001]. In der Anmischphase werden die Pulver- und die Flüssigkomponenten 
homogen miteinander vermischt; in dieser Phase ist der Zement noch sehr flüssig, also 
niedrigviskös, und bildet eine klebrige Substanz. In der Wartephase folgt zunächst die 
Quellung des Zementes und anschließend erste Polymerisationsvorgänge; dement-
sprechend steigt die Viskosität des klebrigen Teigs. In der Verarbeitungsphase schreitet 
der Polymerisationsvorgang voran; somit steigt die Viskosität weiterhin mit gleich-
zeitiger Wärmeentwicklung. In der Aushärtephase ist die Polymerisation weitestgehend 
abgeschlossen. Die Temperatur des Knochenzementes nimmt in dieser Phase ihren 
Maximalwert von ca. 60°C an. 
2.5 Knochen und Dentin 
Chemisch gesehen weisen Knochen und Dentin eine ähnliche Zusammensetzung von 
organischer sowie anorganischer Substanz und Wasser auf. Der organische, nicht 
mineralisierte Anteil des Knochens beträgt ca. 22 bis 23 Gew.%, der des Dentins ca. 
20 Gew.%. Beim Knochen beträgt der anorganische, mineralisierte Anteil ca. 67 bis 
70 Gew.%, beim Dentin ca. 70 Gew.%; der verbleibende Rest zu 100 Gew.% wird 
jeweils aus Wasser gebildet [Schroeder 1976, Rohen 1988, Ten Cate 1998, Bekes 2003, 
Maurer et al. 2004]. 
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Die organische Substanz des Knochens wird als Osteoid bezeichnet und besteht zu 
90 Gew.% aus dem Protein Kollagen vom Typ I und zu 10 Gew.% aus nicht kollagenen 
Proteinen, Glykoproteinen und Proteoglykanen. Im Knochengewebe findet sich unter 
normalen Umständen ausschließlich Kollagen vom Typ I, welches in allen mechanisch 
stark belasteten Geweben gefunden wird, wie bspw. in Sehnen, in der Haut, in den 
Gefäßen und schließlich auch im Dentin. Die organische Substanz des Dentins setzt 
sich ebenfalls zu ca. 91 bis 92 Gew.% aus Kollagen vom Typ I bzw. aus kollagenen 
Fasern und kollagenartigen Verbindungen sowie zu ca. 8 bis 9 Gew.% aus einer nicht-
kollagenen Grundsubstanz aus Chondroitinsulfat, Muko- und Sialoproteinen, Lipiden, 
Zitrat und Laktat zusammen [Schroeder 1976]. Der kollagene Anteil der organischen 
Substanz bestimmt bei den mechanisch belasteten Geweben insbesondere die benötigte 
Elastizität. 
Die anorganische, mineralisierte Substanz des Knochens besteht aus Kalziumphosphat, 
welches zu 60 Gew.% in Form hexagonaler Kristalle als Calciumhydroxylapatit und zu 
40 Gew.% aus amorphem Kalziumphosphat an den Kollagenfasern angelagert wird und 
der elastischen Knochengrundsubstanz die erforderliche Härte und Stabilität verleiht. 
Neben Kalziumphosphat sind einige Magnesium-, Calcium-, Natrium-, Karbonat- und 
Zitrat-Ionen vorhanden. Der anorganische, mineralisierte Anteil des Dentins besteht – 
ebenso wie der des Knochens - hauptsächlich aus Phosphat und Kalzium, welches in 
kristalliner Form als Apatit (Hydroxylapatit) bzw. als amorphes Kalziumphosphat 
(Oktakalziumphosphat) vorliegt [Schroeder 1976, Hellwig et al. 1999]. Hinzu kommt 
eine geringe Menge Fluorapatit sowie Natrium-, Kalium- und Magnesiumkarbonat. Die 
Mineralstoffe verleihen dem Dentin eine größere Härte als dem Knochen [Rohen 1988]. 
Wegen der Kombination aus organischer und anorganischer Substanz kann sowohl der 
Knochen als auch das Dentin als Kompositmaterial bezeichnet werden, da diese aus 
verschiedenen Materialien mit unterschiedlichen Eigenschaften bestehen, deren Vorteile 
sich ergänzen - und zwar eine gewisse Elastizität durch die Kollagenfasern und die 
nötige Härte aufgrund der eingelagerten Mineralien [Schettler 2007]. Somit besitzen 
Knochen und Dentin die Eigenschaft, aufgebrachten Druck- oder Zugspannungen bis zu 
einer gewissen Belastung eine ebenso große Spannung entgegenzusetzen. Wird die 
Belastung größer als die Gegenspannungen kompensieren können, so bricht der 
Knochen bzw. das Dentin. 
Neben der eigentlichen Knochensubstanz enthält der Knochen weitere Bestandteile, wie 
bspw. Knochenmark, Lymphgefäße, Blutgefäße und Nerven [Schettler 2007]. Mit Aus-
nahme der Gelenkflächen, die von Knorpel bedeckt sind, wird jeder Knochenbereich 
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von einer Schicht aus straffem Bindegewebe überzogen, dem Periost (Knochenhaut) 
und dem Endost (innenliegende Knochenhaut). Diese reich mit Nerven und Blutgefäßen 
versorgte, bindegewebige Haut übernimmt einige wichtige biologische Aufgaben, etwa 
die Gefäßversorgung sowie die Regeneration bei der Knochenheilung nach einer 
Fraktur und stellt zusätzlich einen Schutz für den Knochen dar [Rohen 1988]. 
Strukturell lässt sich bei der Betrachtung des Knochens im Querschnitt die oberfläch-
liche Kortikalis (Substantia compacta) von der Spongiosa (Substantia spongiosa) unter-
scheiden (Abb. 2.7) [Rohen 1988]. Bei der Kortikalis handelt es sich um dicht gepackte 
Knochensubstanz. Die Spongiosa stellt ein System aus mehr oder weniger lockeren 
Bälkchen (Trabekeln) dar. Menge, Dicke und Verteilung an Spongiosa und Kortikalis 
variieren je nach Lokalisation und Beanspruchung des Knochens. Der Hauptanteil der 
Kortikalis sowie der Spongiosa wird aus Lamellenknochen gebildet. Der Lamellen-
knochen erscheint in Form von Haupt- oder Generallamellen, Schaltlamellen und 
Osteonen mit Speziallamellen (Abb. 2.7). Die Osteone, die zur Längsachse des Röhren-
knochens verlaufen, werden in ihrem Zentrum von den Havers´schen Kanälen mit 
innenliegenden Gefäßen durchzogen. Querverbindungen zu anderen Osteonen werden 
als Volkmann´sche Kanäle bezeichnet. Sie verbinden die Havers´schen Kanäle sowie 
die inneren und äußeren Knochenflächen miteinander und ermöglichen somit die 
Kommunikation zwischen den Gefäßen. 
 
Abbildung 2.7: Schematische Darstellung des Knochenaufbaus (aus: Benninghoff 1985, S. 141) 
Einzelne Lamelle der äußeren
Periost
Knochenmarksraum zwischen 
Spongiosabälkchen
Generallamellen
Osteon 
mit Speziallamellen
Havers´scher 
Kanal mit 
Blutgefäß
Volkmann´ 
scher Kanal
Kortikalis
Spongiosa
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Die Knochenbildung, die Ossifikation, erfolgt durch spezielle Bindegewebszellen, den 
Osteoblasten. Wird der Knochen nach seiner Ossifikation eingeteilt, so kann man die 
chondrale von der desmalen Ossifikation unterscheiden. Die chondrale Ossifikation ist 
die indirekte Entstehung von Knochen aus einem knorpeligen Vorstadium heraus: Die 
Schädelbasis wird bspw. chondral gebildet [Rohen 1988]. Die desmale Ossifikation be-
schreibt die direkte Knochenbildung aus Bindegewebe, dem Periost, oder Mesenchym. 
Dieser Knochen wird als „Deck- oder Belegknochen“ bezeichnet und bildet die 
Knochenmanschette der Röhrenknochen (bedingt durch das Dickenwachstum dieses 
Knochens bindegewebiger Natur), das Schlüsselbein, das Schädeldach und den 
Gesichtsschädel [Rohen 1988]. Innerhalb des Mittelgesichts variiert die Dicke der korti-
kalen Knochensubstanz zwischen 4 und 9 mm [Härle et al. 1999]; die Kortikalis ist 
bspw. im Unterkiefer stellenweise stärker ausgeprägt als im Oberkiefer, oral (zur Mund-
höle gewandt) aber generell dicker als vestibulär (zur Lippe oder Wange gewandt). Am 
Nasenknochen (Os nasale), am Jochbein (Os zygomaticum), am Schädel (Cranium) und 
an den Rändern der Augenhöhlenknochen (Rande der Orbita) ist die Knochensubstanz, 
auch im Hinblick auf die Anwendung von Osteosynthesematerial, ausreichend dimen-
sioniert [Bekes 2003]. An den übrigen Stellen des Mittelgesichts ist die kortikale 
Knochensubstanz sehr dünn und allenfalls für die Verwendung der Mini- oder Mikro-
plattenosteosynthese geeignet, wobei hier das Eindrehen der Schrauben, wie bereits in 
Kapitel 2.1 ausfühlich erläutert, meist zu Komplikationen führt. 
Im Gegensatz zum Knochen enthält Dentin keine Zellen, sondern wird lediglich von 
Odontoblastenfortsätzen, den Tomes´schen Fasern, durchzogen. Die Odontoblasten-
körper, aus denen die Odontoblastenfortsätze hervorgehen, befinden sich in der Pulpa. 
Die Fortsätze der Odontoblastenkörper liegen im gesamten Dentin bis zur Schmelz-
Dentin-Grenze in feinen, radiären Dentinkanälchen bzw. Dentintubuli (Canaliculi 
dentales), über die das Dentin physiologisch versorgt wird [Rohen 1988, Hellwig et al. 
1999]. Zur Oberfläche hin verzweigen sich die Dentinkanälchen zunehmend, so dass 
das Kronendentin etwa vier mal mehr Dentinkanälchen pro Flächeneinheit enthält als 
das pulpanahe Dentin (Abb. 2.8). 
Der Durchmesser der Dentinkanälchen schwankt zwischen 1 und 4 µm, je nach Alter 
des Zahns. Zwischen den Dentinkanälchen liegt das intertubuläre Dentin (Abb. 2.8); 
innerhalb der Dentinkanälchen liegt das peritubuläre Dentin, welches bis zu 9 % stärker 
mineralisiert und deswegen weniger säureresistent ist als das intertubuläre Dentin außer-
halb der Dentinkanälchen [Rohen 1988]. Neben dem peritubulären Dentin und den 
Odontoblastenfortsätzen sind in den Dentinkanälchen Kollagenfaserschläuche, Dentin-
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liquor und bis zur Mitte hin auch feinste Nervenfasern enthalten [Rohen 1988, Wilke 
2000]. Das Dentinliquor ist eine in der Pulpa gebildete, extrazelluläre Gewebsflüssig-
keit, die stark proteinhaltig und an Calcium- und Phosphat-Ionen gesättigt ist. Die kolla-
genen Fasern, die etwa 90 Gew.% des gesamten organischen Anteils im Dentin dar-
stellen, sind sehr stark untereinander vernetzt und insgesamt parallel zur Oberfläche, im 
rechten Winkel zu den Dentinkanälchen angeordnet [Rohen 1988]. 
 
Abbildung 2.8: Aufbau des Zahns mit vergrößertem Ausschnitt des Grenzbereichs von 
Schmelz/Dentin/Pulpa. Der Vergrößerungsausschnitt stellt den Verlauf der Dentinkanälchen und der 
Odontoblastenfortsätze von der Pulpa bis zur Schmelz-Dentin-Grenze sowie die Lage des intertubulären 
Dentins dar (aus: Schroeder 1976, S. 15) 
2.6 Adhäsivtechnik der Zahnheilkunde 
Der chemische und strukturelle Aufbau des Dentins (vgl. Kap. 2.5) sowie die zusätz-
lichen präparationsbedingten Eigenschaften der Dentinoberfläche lassen weder eine 
chemische Verbindung noch eine Adhäsion mit dem Komposit oder eine mikro-
mechanische Haftung - wie diese bei der zementierten Implantation mit dem Knochen-
zement am spongiösen Knochen erfolgt (vgl. Kap. 2.3) - nicht zu. Dies liegt zum Einen 
an der präparationsbedingten Schmierschicht (sog. „Smear Layer“) und zum Anderen an 
den unterschiedlichen Benetzungseigenschaften von Dentin und Komposit. 
Bei der mechanischen Präparation der Zahnhartsubstanz entsteht eine ca. 1 bis 5 µm 
dicke [Pashley 1989] aus 0,5 bis 1,5 µm großen Partikeln bestehende Schmierschicht 
aus Zahnhartsubstanz, Kollagen-, Blut- und Speichelbestandteilen sowie aus Bakterien 
und deren Stoffwechselprodukten auf dem Dentin. Durch die Schmierschicht kommt es 
Schmelz
Dentin
Pulpa
Odontoblastenfortsätze
in den 
Dentinkanälchen mit 
peritubulärem Dentin
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einerseits zur Verpfropfung der Dentinkanälchen, andererseits überzieht sie flächig das 
präparierte Dentin. Dies führt zur Herabsetzung der Dentinpermeabilität [Pashley 1989] 
und stellt somit eine Barriere für die Bildung von mikromechanischen Haftkräften dar. 
Da die Schmierschicht weder abspülbar noch mechanisch zu entfernen ist [Pashley 
1989], erschwert sie die Adaptation der Restaurationsmaterialien auf dem Dentin und 
sollte deshalb chemisch entfernt oder modifiziert werden [Haller 1994]. 
Aufgrund der unterschiedlichen Benetzungseigenschaften von Dentin und Komposit 
wird zusätzlich die chemische Verbindung sowie die Bildung von Adhäsionskräften 
zwischen Dentin und Komposit verhindert. Dies liegt an dem in den Dentinkanälchen 
befindlichen Dentinliquor und dem organischen Anteil des Dentins. Somit hat Dentin 
hydrophile Benetzungseigenschaften, was bedeutet, dass dieses sehr gut von Wasser 
benetzt wird; der Benetzungswinkel hierfür liegt also bei α < 90° (vgl. Abb. 2.1). MA 
hingegen, welches die Grundsubstanz der Komposite darstellt, hat hydrophobe Benet-
zungseigenschaften und somit einen Benetzungswinkel für Wasser von α > 90°, was 
einer schlechten Benetzung entspricht (vgl. Abb. 2.1). Eine Benetzung der beiden Ver-
bundpartner Dentin und Komposit, als Grundvoraussetzung für die Bildung von Adhä-
sivkräften, wie dies in Kap. 2.2 ausführlich erläutert wurde, ist somit ausgeschlossen 
und kann nur durch die Angleichung der Benetzungseigenschaften erreicht werden. 
Um den zuvor beschriebenen Problemen bei der Therapie von Läsionen im Dentin ent-
gegenzuwirken und dennoch eine randspaltfreie und gegen Mikoorganismen dichte 
Restauration zu erzielen, wurden schon vor einigen Jahrzehnten die Dentinhaft-
vermittler (DHV) entwickelt und seither erfolgreich angewandt. In Abhängigkeit von 
der Bearbeitung der Schmierschicht, der sog. Konditionierung, werden die DHV in Ein- 
und Mehrschrittsysteme unterteilt [Tay et al. 2002, Bekes 2003, Friedrich 2006]. Im 
Mehrschrittsystem wird in einem separaten Arbeitsschritt die vollständige Entfernung 
der Schmierschicht durch die „Total-Ätz-Technik“ bewirkt, bei der durch die 
Applikation einer Phosphorsäure die gleichzeitige Konditionierung von Dentin und 
Schmelz möglich ist [Nakabayashi & Takarada 1992]. Bei der klassischen „Total-Ätz-
Technik“ lassen sich drei Arbeitsschritte - Konditionierung, Priming, Bonding - 
unterscheiden [Friedrich 2006].  
Die Konditionierung erfolgt durch die Ätzung des Dentins mit einem 15 bis 40%igem 
Phosphorsäureätzgel (meist wird 37%ige Säure verwendet). Dieses Vorgehen führt zur 
Entfernung der präparationsbedingten Schmierschicht mit gleichzeitiger Freilegung der 
Tubulieingänge sowie zur Demineralisation der Dentinoberfläche, das Herauslösen von 
Hydroxylapatitkristallen aus dem Kollagennetzwerk des Dentins, also zum Freilegen 
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der Kollagenfasern [Pashley et al. 1981, Wilke 2000]. Da bei dem Ätzvorgang nur der 
mineralisierte Anteil des Dentins, bedingt durch die Pufferkapazität des Hydroxylapatits 
in Abhängigkeit von der verwendeten Säure, ihrer Konzentration und der Ätzdauer 
mehr oder weniger stark oberflächlich demineralisiert wird [Friedrich 2006], bleiben die 
Kollagenfasern als organischer Bestandteil des Dentins unversehrt.  
Im Anschluss an die Konditionierung wird ein amphiphiler Primer auf das oberflächlich 
demineralisierte Dentin aufgetragen. Dieser Primer ist ein in Wasser, Alkohol oder 
Aceton gelöstes Monomergemisch, welches das hydrophile Dentin bzw. die Kollagen-
fasern infolge der Infiltration der hydrophilen Monomere benetzt und zusätzlich eine 
Bindungsstelle für die unpolaren Gruppen des Adhäsivs aufweist [Erickson 1992, 
Finger & Fritz 1997, Korkor Gambin 2005]. 
Nach dem Ätzvorgang fehlt dem Kollagennetzwerk die anorganische Matrix als 
Stützgerüst, so dass dieses bei zu starker Austrocknung zum Kollabieren neigt, was 
wiederum einer effektiven Penetration des anschließend zu applizierenden Primers und 
damit der optimalen Bildung einer Hybridschicht entgegensteht [Kato & Nakabayashi 
1996]. Um dies zu vermeiden, wurde das „Wet-Bonding“ eingeführt, bei dem das 
Dentin nach der Konditionierung vorsichtig getrocknet wird, um eine leicht feuchte 
Oberfläche aufrecht zu erhalten [Finger & Fritz 1997]. Ein unzureichendes Trocknen 
des Dentins würde jedoch wiederum zur Separation der hydrophilen und hydrophoben 
Monomerbestandteile des anschließend zu applizierenden Primers und damit zur 
schlechteren adhäsiven Verbindung von Primer und Dentin führen. Bezeichnet wird 
dies als „overwet phenomenon“ [Chiba et al. 2006, Friedrich 2006]. Das im Primer 
zumeist enthaltende Monomer HEMA (2-Hydroxyethylmethacrylat) besitzt ein beson-
ders gutes Penetrationsvermögen und trägt somit zur Expansion des kollabierten Kolla-
gennetzwerkes bei [Nakabayashi & Takarada 1992, Haller 1994]. Eine gute Penetration 
des Primers wird zusätzlich durch das verwendete Lösungsmittel mitbestimmt. Denn 
durch organische Lösungsmittel wird der Dampfdruck des Wassers in der feuchten 
Dentinoberfläche erhöht und damit die Verflüchtigung des Wassers beschleunigt 
[Kanca 1992], ähnlich wie bei Aceton oder Alkohol. Ausschließlich wasserbasierte 
Systeme sind in der Lage, das Kollagengeflecht aufzurichten, benötigen aber längere 
Verdunstungszeiten und bergen damit die Gefahr des oben erläuterten overwet 
phenomenon [Friedrich 2006]. Der Vorgang der Penetration ist zeitabhängig, so dass 
eine Verlängerung der Applikationszeit und verstärktes Einreiben zur Verbesserung des 
Verbundes Komposit zum Dentin führt [Friedrich 2006]. Nach Entfernung des Lösungs-
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mittels bleibt eine dünne Schicht zurück, die einen engen Verbund zur Dentinoberfläche 
bildet und damit zum Komposit-Dentinverbund beiträgt [Haller 1992].  
Nach der Applikation des Primers wird ein amphiphiles Adhäsiv appliziert, dessen 
niedrigvisköse, amphiphile Monomere eine Verbindung, das Bonding, zwischen den 
hydrophilen Monomeren des Primers und dem hydrophoben Komposit herstellen 
[Erickson 1992]. 
Durch die Entwicklung von selbstkonditionierenden Dentinprimern wurden die Ein-
schrittsysteme, die sog. selbstkonditionierenden Adhäsivsysteme, eingeführt, bei denen 
ohne Phosphorsäure-Ätzung die Auflösung der Schmierschicht erzielt wird, die an-
schließend nicht abgespült, sondern in den Verbund der Hybridschicht integriert wird 
[Tay et al. 2002]. Dementsprechend entfällt bei den Einschrittsystemen die separate 
Konditionierung mit anschließendem Priming, da diese eine Kombination aus saurem 
Konditionierer und Primer enthalten, die gleichzeitig appliziert werden [Tay et al. 2002, 
Friedrich 2006] und somit eine identische Demineralisations- und Infiltrationstiefe 
erreichen. Die selbstkonditionierenden Dentinprimer bestehen aus organischen Säuren, 
wie Malein-, Bernstein- oder Glutarsäure, Polyacrylsäuren mit Methacrylatgruppen, 
sauren Monomeren, Estern bivalenter Alkohole mit Methacrylsäure oder aus phospho-
nierten Poly-, Di- oder Monomethacrylaten [Korkor Gambin 2005], wie bspw. 4-
META, PENTA, HEMA oder Glutardialdehyd (GA). Den hydrophilen Gruppen dieser 
Monomere ist es möglich die Schmierschicht anzulösen, sie zu durchdringen und in die 
entstandenen Porositäten hinein zu fließen Mit den anderen Enden welche dann hydro-
phobe Gruppen enthalten, ermöglichen sie die Adhäsion zwischen dem Dentin und den 
Adhäsiven auf BisGMA-, TEG-DMA- oder UDMA-Basis [Biesecke 2006]. Durch das 
Kopolymerisieren der Adhäsivmonomere mit den zuvor in das Dentin penetrierten 
Primermonomeren bildet sich eine Hybridschicht mit eingeschlossenen Schmierschicht-
bestandteilen, durch die mit der Total-Ätz-Technik vergleichbare Dentinhaftwerte 
erreicht werden [Tay et al. 2000]. 
Der bei der Anwendung der DHV entstehende Haftmechanismus wird über diverse 
Modellvorstellungen beschrieben [Nakabayashi & Takarada 1992, Ratner 1996], die 
jeweils allein gültig sind oder koexistieren können. Eine Modellvorstellung, die bspw. 
von Nordenvall & Brännström 1980, Nakabayashi & Takarada 1992 und Ratner 1996 
beschrieben wird, besagt, dass die hydrophoben Monomere in die freigelegten Dentin-
tubuli eindringen und dabei über intratubuläre Zapfenbildung, sog. „Tags“, eine feste 
Verzahnung zum Dentin eingehen. Nach Ferrari & Davidson 1996 ist die tatsächliche 
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Auswirkung der Tags auf die Haftfestigkeit jedoch nicht eindeutig geklärt. Eine weitere 
Modellvorstellung zum Haftmechanismus, die bspw. von Nakabayashi & Takarada 
1992, Ratner 1996, Chiba et al. 2006 und von Toledano & Demangeat 2006 erläutert 
wird, beschreibt die Bildung einer Hybridschicht, die sich im Anschluss an die 
Diffusion des Adhäsivs in das freigelegte Kollagennetzwerk bildet. Eine weitere 
Modellvorstellung zur Dentinhaftung besagt, dass diese über chemische Bindungen des 
DHVs zur organsischen und/oder anorganischen Matrix des Dentins erfolgt, wie bspw. 
von Munksgaard & Asmussen 1984, Nakabayashi & Takarada 1992 oder Ratner 1996 
beschrieben. 
Die allgemeinen Wirkmechanismen der aktuellen DHV zur Erzielung des Verbundes 
zwischen Kompositmaterial und Dentin basieren also alle, nach dem oben 
beschriebenen Schema, auf den gleichen Prinzipien: 
• Entfernung oder Umwandlung der Schmierschicht, 
• Oberflächendemineralisation des intertubulären Dentins, 
• Ausformung einer Hybridschicht sowie 
• Bildung von Kunststoffzapfen in den Dentinkanälchen [Korkor Gambin 2005]. 
Den einzelnen Bestandteilen der DHV werden nach Heitland 2006 dabei folgende 
Eigenschaften bzw. Funktionen zugeordnet. 4-META dient der Konditionierung von 
Schmelz und Dentin, der Benetzung der hydrophilen Oberfläche, der Anbindung an das 
Kollagen über Wasserstoffbindungen und der Anbindung des Apatits über Komplex-
bildungen. UDMA dient der Filmbildung auf der hydrophilen Oberfläche und der an-
schließenden Vernetzung. GA dient der Vernetzung der Kollagenfasern und hat zudem 
eine antibakterielle Wirkung. Aceton dient als Lösungsmittel für Monomere und er-
leichtert die Lösungsmittelevaporation. Wasser dient ebenfalls als Lösungsmittel für 
Monomere und setzt zudem die Hydrolyse von 4-META zu 4-MET in Gang. 
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3 Innovative Adhäsivtechnik für den Knochen 
3.1 Alternative adhäsive Fixation von Osteosyntheseplatten 
Das in dieser Arbeit vorgestellte Konzept einer neu entwickelten adhäsiven Befesti-
gungstechnik für Osteosyntheseplatten im Mittelgesichtsbereich sieht die punktuelle 
Fixation von Osteosyntheseplatten über die vorhandenen Schraublochareale an sehr 
dünnen Knochenlamellen oder auch an kleinsten Knochensplittern mittels einer 
adhäsiven Zementiertechnik vor. Für die klinische Anwendung ist bisher vorgesehen, 
die Platte an ausreichend dicken Knochenarealen auf die übliche Weise zu verschrauben 
und nur dazwischenliegende dünne Knochenfragmente bzw. Knochensplitter mit Hilfe 
eines Adhäsivsystems, bestehend aus einem amphiphilen KHV und einem geringfügig 
modifizierten, herkömmlichen Zement auf MMA-Basis, dem Dualhärtenden Zement, in 
der gewünschten Lage an der Osteosyntheseplatte adhäsiv zu fixieren.  
In Abbildung 3.1 ist die konventionelle Befestigung einer 1,3mm-Osteosyntheseplatte 
(Adaptionsplatte, Synthes, Oberdorf, Schweiz) durch Verschraubung, an einem Kanin-
chenschädel mit einer ca. 1,5 x 1,5 cm² großen, quaderförmig präparierten Osteotomie, 
dargestellt. 
 
Abbildung 3.1: Konventionelle Verschraubung einer 1,3mm-Osteosyntheseplatte am Kaninchenschädel 
mit einer ca. 1,5 x 1,5 cm² großen Osteotomie 
 
Abbildung 3.2 verdeutlicht die neu vorgestellte, punktuelle, adhäsivtechnische Fixation 
der 1,3mm-Osteosyntheseplatte an einer ebenfalls ca. 1,5 x 1,5 cm² großen quader-
ortsständiger
Knochen
Osteotomie
0,5 cmSchraubenOstesyntheseplatte
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förmig präparierten Osteotomie eines Kaninchenschädels mit zusätzlicher konventio-
neller Verschraubung der Platte am ortsständigen Knochen. 
 
Abbildung 3.2: Punktuelle, adhäsive Fixation einer 1,3mm-Osteosyntheseplatte an einer ca. 1,5 x 1,5 cm² 
großen Osteotomie eines Kaninchenschädels mit zusätzlicher konventioneller Verschraubung der Platte 
am ortsständigen Knochen 
3.2 Amphiphiler Knochenhaftvermittler 
Wie eingangs bereits erwähnt, soll die adhäsivtechnische Fixation der Osteosynthese-
platten am kortikalen Knochen mittels einer Zementiertechnik, wie sie bspw. aus der 
Orthopädie und Unfallchirurgie bekannt ist, durchgeführt werden. In Kap. 2.3 wurde die 
Zementiertechnik sowie der resultierende Haftmechanismus wie er bspw. bei der 
zementierten Implantologie zum Tragen kommt dargestellt, so dass an dieser Stelle 
zusammenfassend festgehalten werden kann, dass die Haftfestigkeit von Knochen-
zement am Knochen im Rahmen der zementierten Implantologie vorwiegend auf mikro- 
und makromechanischen Retentionskräften beruht [Charnley 1970, Erli et al. 2003, 
Wirtz et al. 2003, Marx et al. 2004, Mumme et al. 2004, 2007]. Der in Kapitel 2.3 
dargestellte Haftmechanismus über Retentionskräfte kann jedoch nur funktionieren 
wenn eine spongiöse Knochenoberfläche als Implantatbett vorliegt bzw. der Knochen 
mit Fräsen derart präpariert wird (vgl. Kap. 2.3), dass der niedrigvisköse Knochen-
zement in die Knochenstruktur eingepresst werden kann (vgl. Abb. 2.4). 
Im Mittelgesichtsbereich liegt jedoch eine dichte, kortikale Knochenstruktur vor, so 
dass der Knochen in diesem Fall für die Zementierung präpariert werden müsste, bspw. 
durch das Abtragen der dichten, kortikalen Knochenstrukturen mit chirurgischen Fräsen 
wie dies bei der zementierten Implantation erfolgt. Wegen der im Mittelgesichtsbereich 
ortsständiger
Knochen Osteotomie
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vorliegenden dünnen Knochenlamellen von nur bis zu 4 mm Dicke (vgl. Kap. 2.5) und 
der nach einer Mittelgesichtsfraktur häufig vorliegenden kleinen Knochensplittern ist 
diese Methode jedoch nicht praktikabel, da durch den aufgebrachten Druck der Fräsen 
neue Frakturen in der Knochenlamelle entstehen könnten. Somit kann also die Zemen-
tiertechnik, durch Raumfüllung und Bildung von mikro- und makromechanischen 
Retentionskräften des Zementes in den Knochenstrukturen, am kortikalen Knochen des 
Mittelgesichtsbereichs nicht zum Verbund von Dualhärtendem Zement und Knochen 
führen. 
Wegen der hohen Anforderungen an Biomaterialien, insbesondere hinsichtlich deren 
Zulassung nach dem Medizinproduktegesetz (MPG), sollte für die in dieser Arbeit vor-
gestellte alternative Befestigungstechnik für Osteosynthesmaterialien im Mittelgesichts-
bereich jedoch der bereits seit einigen Jahrzehnten kommerziell erhältliche, als orthopä-
disches Biomaterial anerkannte Knochenzement auf PMMA-Basis [Ratner 1996] (vgl. 
Kap. 2.4) - nach Modifikation Dualhärtender Zement genannt - verwendet werden. Der 
Dualhärtende Zement geht jedoch, wie bereits in Kapitel 2.3 dargestellt, nur über me-
chanische Verknüpfungen eine Verbindung zur Knochenoberfläche ein. Bei Klebstoffen 
dagegen beruht die Verbindung zu Oberflächen hauptsächlich auf molekularen Anzie-
hungskräften [Charnley 1966, Smith 1973, Kühn 2001,Heiss et al. 2006]. Somit können 
Klebstoffe bzw. Adhäsive zum festen Verbund auch auf glatten Oberflächen führen 
(vgl. Kap. 2.2). Dementsprechend sollte für die alternative Fixation der Osteosynthese-
platten im Mittelgesichtsbereich eine adhäsivtechnische Anbindung des Dualhärtenden 
Zementes am glatten, kortikalen Knochen das Ziel sein, was wiederum nur bei opti-
maler Benetzung des Knochens durch den Dualhärtenden Zement möglich wäre. 
Vergleicht man die Benetzungseigenschaften von Knochen und reinem MMA - welches 
die chemische Grundsubstanz aller konventionell verwendeten Knochenzemente und 
damit auch die des Dualhärtenden Zementes bildet - so stellt man fest, dass diese unter-
schiedlich sind und somit ein adhäsiver Verbund dieser beiden Substanzen nahezu un-
möglich ist [Charnley 1970]. Die adhäsivtechnische Fixation der Osteosyntheseplatten 
am Knochen kann bei vorliegender kortikaler Knochenstruktur jedoch nur erfolgreich 
durchgeführt werden, wenn die Benetzungseigenschaften der beiden Verbundpartner, 
Dualhärtender Zement und Knochen, aneinander angeglichen werden, so dass das der 
Dualhärtende Zement die Knochenoberfläche überhaupt benetzen kann. Somit stellt sich 
für die adhäsive Anbindung des Dualhärtenden Zementes an den Knochen ein prinzi-
piell ähnliches Problem wie bei der in Kapitel 2.6 beschriebenen adhäsiven Anbindung 
der zahnärztlichen Komposite an Dentin. Denn Knochen hat, wie auch das Dentin, 
 27 
hydrophile Benetzungseigenschaften, was bedeutet, dass dieser sehr gut von Wasser 
benetzt wird; der Benetzungswinkel hierfür liegt also bei α < 90° (vgl. Abb. 2.1). MA 
hingegen, welches sowohl die Basis des Dualhärtenden Zementes als auch die der zahn-
ärztlichen Komposite darstellt, hat hydrophobe Benetzungseigenschaften; der Benet-
zungswinkel für Wasser liegt im Bereich von α > 90°. Die gegenseitige Benetzung der 
beiden Substanzen Knochen und MMA-Monomere ist somit nicht gegeben, was dazu 
führt, dass sich die Bildung von adhäsiven Haftkräften zwischen Knochen und 
Knochenzement ausschließen lässt [Charnley 1970, Erli et al. 2003, Wirtz et al. 2003, 
Marx et al. 2004, 2005, Mumme 2007, Mumme et al. 2004, 2007, Lelgemann 2006, 
Endres et al. 2006, 2007, 2008, Smeets, Riediger, Wirtz, Marx, Endres 2007]. Dies ist 
vergleichbar mit der Nichtbenetzung des Dentins durch das MA der Komposite. Wie 
bereits in Kapitel 2.6 erläutert galt es bereits vor Jahrzehnten im Bereich der Zahn-
heilkunde ein vergleichbares Problem zu lösen: Die adhäsive Anbindung des hydro-
phoben Kompositmaterials an das hydrophile Dentin. Für den Bereich der Zahnheil-
kunde wurden die amphiphilen DHV entwickelt, die bereits auch seit einigen Jahr-
zehnten erfolgreich angewendet werden (vgl. Kap. 2.6). 
Für die Entwicklung eines Adhäsivsystems des orthopädisch-chirurgischen Bereiches - 
der adhäsiven Bindung von hydrophobem Knochenzement an hydrophilen Knochen - 
kann man die Vergleichbarkeit von hydrophobem Komposit und Knochenzement sowie 
von hydrophilem Dentin und Knochen heranziehen: 
1. Die Benetzungseigenschaften von Knochen und Dentin 
 Wie das Dentin so hat auch der Knochen hydrophile Benetzungseigenschaften, 
was insbesondere in dem hohen Kollagenanteil der organischen Matrix begrün-
det ist (vgl. Kap. 2.5). 
2. Die Chemische Zusammensetzung von Knochen und Dentin 
 Dentin und Knochen weisen eine ähnliche chemische Zusammensetzung auf 
[Smith 1973, Bekes 2003]. Die anorganische Matrix des Knochens beträgt ca. 
67 bis 70 Gew.% und die des Dentins ca. 70 Gew.%. Diese wird in beiden 
Fällen vorwiegend aus den Hydroxylapatitkristallen (Kalziumphosphat) gebil-
det. Die organische Matrix des Knochens beträgt ca. 22 bis 23 Gew.% und die 
des Dentins ca. 20 Gew.%; in beiden Fällen besteht die organische Matrix vor-
wiegend aus Kollagen vom Typ I. Die verbleibende Differenz zu 100 % 
Gesamtgewicht bildet jeweils Wasser (vgl. Kap. 2.5) [Ten Cate 1998, Bekes 
2003, Maurer et al. 2004]. 
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3. Die Benetzungseigenschaften der Zemente und Komposite auf MA-Basis 
Sowohl die MMA-Monomere in Knochenzementen und im Dualhärtenden 
Zement als auch die in Kompositen weisen hydrophobe Benetzungseigen-
schaften auf (vgl. Kap. 2.4) [Wirtz et al. 2003, Marx et al. 2004]. 
Es liegt also nahe, dass auf Grund der genannten Ähnlichkeiten zwischen Knochen und 
Dentin Materialien, die auf Dentin haften, auch auf Knochen haften können [Bekes 
2003]. Dementsprechend ist eine adhäsive Anbindung des Dualhärtenden Zementes am 
Knochen möglich, wenn eine haftvermittelnde Zwischenschicht - vergleichbar mit den 
DHV - auf dem Knochen gebildet wird, und damit die für die Bildung der Adhäsivkräf-
te nötige Angleichung der Benetzungseigenschaften bewirkt wird [Marx et al. 2005]. 
Auf dieser Grundlage wurde von Wirtz et al. 2003, Marx et al. 2004 und Mumme 2007 
in Analogie zu den DHV ein amphiphiler KHV entwickelt, der die unterschiedlichen 
Benetzungseigenschaften der hydrophoben MMA-Monomere und des hydrophilen 
Knochens angleichen kann (Abb. 3.3). 
 
Abbildung 3.3: Darstellung der analogen Benetzungseigenschaften von hydrophilem Dentin und 
Knochen, hydrophobem MA des Komposits und MMA des Dualhärtendem Zement sowie die angleichen-
den Benetzungseigenschaften des amphiphilen DHV und KHV  
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Die Patentierung dieses amphiphilen KHVs erfolgte von Marx et al. bereits im Jahre 
2005: „Die Erfindung betrifft einen Haftvermittler, ein adhäsives Haftsystem sowie ein 
Verfahren zur Herstellung des Haftvermittlers. Für die wirksame Verbindung von 
Knochenzement und der Knochenoberfläche wird bei der Implantation von endoprothe-
tischen Implantaten ein neuer Haftvermittler zur Verfügung gestellt“ [Marx et al. 2005]. 
Der Patentierung des KHVs vorausgehende und begleitende Forschungsarbeiten wurden 
von Wirtz et al. 2003, Marx et al. 2004, Mumme et al. 2004 und Lelgemann 2006 in In-
vitro-Experimenten am kortikalen Rinderfemurknochen und am Schafacetabulum sowie 
in weiteren In-vivo-Experimenten im Schafmodell durchgeführt. Die jeweils mit dem 
Adhäsivsystem - bestehend aus KHV und Knochenzement - erzielten Haftfestigkeiten 
wurden in Dreipunktbiegetests, in Zugversuchen sowie in Ausstoß- und Ausdreh-
versuchen ermittelt, deren Ergebnisse in Kapitel 6.2 ausführlich dargestellt sind. 
Der in dieser Arbeit verwendete KHV entspricht in seiner Zusammensetzung weitest-
gehend dem oben genannten. Ein wichtiger Unterschied der verwendeten KHV besteht 
jedoch darin, dass in der ursprünglichen Zusammensetzung - in Anlehnung an bekannte 
DHV wie bspw. iBond oder Gluma Comfort Bond + Desensitizer (beide: Heraeus 
Kulzer, Hanau, Deutschland) - Glutaraldehyd (GA) im KHV enthalten war. Bei dem 
KHV in den hier vorgestellten Untersuchungen wurde auf den Inhaltsstoff GA verzich-
tet. Denn in der Literatur werden dem GA inflammatorische Effekte bis hin zu letalen 
Zellschädigungen nachgewiesen [Fuchs 1999]. Jedoch lässt nach der Studie von Fuchs 
1999 auch nur ein mögliches Entzündungspotential bei Konzentrationen nachweisen, 
die beim Anwendungsfall in der Mundhöhle (bei Verwendung der DHV) nach bisheri-
gem Kenntnisstand nicht erreicht werden. Andererseits wird GA auch mit bis zu 
10 Vol.% im chirurgischen Gewebekleber BioGlue® (CryoLife®, Guildford, England) 
verwendet. Da die Wirkung des GAs allgemein kontrovers diskutiert wird und auch aus 
der Arbeit von Mumme 2007 keine eindeutige Aussage bezüglich der kanzerogenen 
Wirkung des GAs im KHV auf die Zellen hervorgeht (vgl. Kap. 6.2), wurde der KHV in 
den hier vorgestellten Untersuchungen ohne GA verwendet. Zudem waren im ursprüng-
lichen KHV, in Anlehnung an die DHV, Lösungsmittel, wie bspw. Wasser, Aceton oder 
Ethanol, enthalten. Nach Friedrich 2006 sind diese Lösungsmittel für den Primer der 
DHV auch von besonderer Bedeutung, da diese die Penetration des Primers und somit 
die Infiltration der Monomere in die Dentintubuli und in das Kollagennetzwerk fördern 
(vgl. Kap. 2.6) [Friedrich 2006]. In dem hier relevanten KHV wurde jedoch auf jegliche 
Lösungsmittel verzichtet, einerseits um die funktionellen Gruppen des KHVs zu kon-
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zentrieren und andererseits um die Viskosität des KHVs zu erhöhen ohne Füllerpartikel 
einmischen zu müssen. Denn im Gegensatz zu den von Wirtz et al. 2003, Marx et al. 
2004, Mumme et al. 2004 und Lelgemann 2006 beschriebenen Anwendungsfall, wo der 
KHV großflächig appliziert wird, sollte bei der hier vorgestellten Anwendung des 
KHVs zur punktuellen, adhäsiven Fixation von Osteosyntheseplatten jeweils nur eine 
minimale Knochenfläche mit dem KHV konditioniert werden. Das Verlaufen des KHVs 
auf dem Knochen ist in diesem Fall nicht erwünscht, insbesondere auch um eine Konta-
mination der Frakturspalten durch den KHV zu vermeiden. Des Weiteren war bei der 
ursprünglichen Anwendung des KHVs, in Analogie zu den DHV, ebenfalls die Ätzung 
des Knochens vorgesehen (vgl. Kap. 2.6 und Kap. 7.2). In der Arbeit von Erli et al. aus 
dem Jahre 2003 sind dazu die unterschiedlichen Knochenstrukturen - geätzte Knochen-
oberfläche mit freigelegtem Kollagennetzwerk und ungeätzte Knochenoberfläche - auf 
REM-Bildern dargestellt. Aus diesen Bildern könnte der Schluss gezogen werden, dass 
im Rahmen der Anwendung der Ätz-Technik beim Knochen durch das freigelegte 
Kollagennetzwerk mikromechanische Retentionskräfte für einen besseren Verbund 
zwischen Knochen und KHV gebildet werden könnten. In-vitro-Untersuchungen haben 
jedoch gezeigt, dass die mit dem KHV erzielbaren Haftfestigkeiten unabhängig davon 
sind, ob die Ätz-Technik als Teil der Knochenkonditionierung angewendet wird oder 
nicht. Dieses Phänomen könnte damit erklärt werden, dass die Knochenmatrix einen 
ähnlich geringen Anteil an mineralisiertem Material enthält wie das intertubuläre 
Dentin. Denn bei der Ätz-Technik der DHV wird zur Freilegung der Dentintubuli ins-
besondere das peritubuläre Dentin geätzt, welches bis zu 9 % stärker mineralisiert und 
deswegen weniger säureresistent ist als das intertubuläre Dentin [Rohen 1988] (vgl. 
Kap. 2.5). Die Ätzung bzw. das Herauslösen des mineralischen Anteils ist bei erhöhtem 
mineralischem Anteil effektiver. Bei der Ätzung des Knochens mit geringerem minera-
lischen Anteil wird dementsprechend weniger Substanz aus der Matrix gelöst, so dass 
ein geringer Anteil des Kollagennetzwerkes freigelegt wird und somit nicht maßgeblich 
zur Haftfestigkeit beitragen kann. Da mit der Anwendung der Ätz-Technik keine höhere 
Haftfestigkeit erzielbar ist und weil die Ätzung bei der klinischen Anwendung im 
Mittelgesichtsbereich problematisch sein könnte, wurde für den in dieser Arbeit vorge-
stellten Anwendungsfall des KHVs auf den Ätz-Schritt zur zusätzlichen Knochen-
konditionierung verzichtet. 
Nach oben beschriebener Modifikation ergibt sich folgende Zusammensetzung des 
KHVs. Die Basis des KHVs besteht aus Methacrylaten, welche zur Bildung einer Haft-
schicht polymerisieren, wie bspw. Hydroxyethylmethacrylat (HEMA), Urethan-di-
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methacrylat (UDMA), Glyceryl-methacrylat (GM) und/oder 4-Methacryloxyethyl-
trimellit (4-META), Bisphenolglycidylmethacrylat (bisGMA), Triethylen-glycol-di-
methacrylat (TEGDMA), Polyethylen-glycol-dimethacrylat (Poly-EGDMA) und/oder 
Urethan-ethylen-glycol-dimethacrylat (UEDMA) [Marx et al. 2005]. Die Methacrylat-
gruppen des KHVs lassen sich in verschiedene Molekülgrupppen unterteilen. Einige 
Molekülgruppen enthalten hydrophile Karboxylgruppen R-COOH (R steht für den orga-
nischen Rest der Gruppe) und hydrophobe Monomere, und andere Molekülgruppen 
bestehen aus hydrophilen Hydroxylgruppen R-OH und ebenfalls hydrophoben Mono-
meren. Die Polymerisation des KHVs erfolgt analog zu den DHV durch eine photo-
chemische Reaktion. Dementsprechend sind im KHV Photoinitiatoren enthalten, die mit 
Licht aktiviert werden können und im Folgenden die Polymerisation auf Grund von 
Radikalbildungen auslösen (vgl. Kap. 2.4). 
In Anlehnung an die Modellvorstellungen zur Haftung der DHV am Dentin (vgl. Kap. 
2.6) kann auch hier nur eine Modellvorstellung zum möglichen Haftmechanismus des 
KHV am Knochen diskutiert werden. Dementsprechend wird im Folgenden eine der 
allgemein anerkannten Theorien zum Haftmechanismus der Dentinhaftvermittler über 
die Bildung einer Hybridschicht (vgl. Kap. 2.6) [Nakabayashi & Takarada 1992, Chiba 
et al. 2006, Toledano & Demangeat 2006] sowie über die Bildung chemischer 
Bindungen elektrostatischer Natur zur organischen und anorganischen Matrix des 
Dentins (vgl. Kap. 2.6) [Munksgaard & Asmussen 1984, Nakabayashi & Takarada 
1992] - analog zur Beschreibung des Haftmechanismus des KHVs am Knochen - vor-
geschlagen. Diese beiden koexistierenden Modellvorstellungen, nämlich die Bildung 
einer Hybridschicht und die chemische Bindungsbildung, wie sie bereits von Endres et 
al. 2008 als mögliche Beschreibung für die Haftung des KHVs am Knochen verwendet 
wurde, wird in den Abbildungen 3.4 bis 3.6 anschaulich dargestellt und im Folgenden 
ausführlich beschrieben. Der niedrigvisköse KHV wird auf dem Knochen appliziert 
(Abb. 3.4). Auf Grund des geringen Molekulargewichts der enthaltenen hydrophilen 
Hydroxylgruppen R-OH kann der KHV den Knochen benetzen und dessen Kollagen-
netzwerk infiltrieren (Abb. 3.5). Die funktionellen Gruppen des KHVs bilden che-
mische Bindungen elektrostatischer Natur zum Knochen, die vergleichbar mit Wasser-
stoffbrückenbindungen sind. Dabei bilden die hydrophilen Karboxylgruppen R-COOH 
chemische Bindungen mit den Kalziumionen (Ca2+) der anorganischen Matrix des 
Knochens und die hydrophilen Hydroxylgruppen R-OH hydrolysebeständige Bindun-
gen mit den Aminogruppen (NH2) der organischen Matrix des Knochens (Abb. 3.5).  
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Abbildung 3.4: Applikation des KHVs (gelber Tropfen) auf dem kortikalen Knochen (unterer, hellgrauer 
Bereich der Abbildung) 
 
 
 
Abbildung 3.5: Infiltration des Knochens (unterer, hellgrauer Bereich der Abbildung) durch den KHV 
(gelb) und Bindungsbildung elektrostatischer Natur zwischen den funktionellen Gruppen der Knochen-
matrix (Ca2+ und R-NH2) und denen des KHVs (R-OH und R-COOH) 
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Bei anschließender photoinitiierter Polymerisation des KHVs vernetzen die Metha-
crylatgruppen miteinander und es bildet sich eine hydrolysebeständige Hybridschicht 
auf dem Knochen. In Untersuchungen von Mumme 2007 wurde die Hybridschicht des 
ursprünglichen KHVs mit einer Dicke von ca. 10 µm anhand von Querschnittproben im 
Fluoreszenzmikroskop bei 25-facher Vergrößerung sichtbar gemacht. Der anschließend 
applizierte Dualhärtende Zement benetzt diese Hybridschicht und wird im Folgenden 
mit dieser kopolymerisieren (Abb. 3.6). 
 
   
 
Abbildung 3.6: Bildung der Hybrid- und KHV-Schicht durch Vernetzung der MMA-Moleküle 
miteinander 
 
Bei der Beschreibung des Haftmechanismus von KHV am Knochen, kann eine weitere 
Theorie zur Dentinhaftung, nach der die Dentintubuli am Haftmechanismus der Adhä-
sive über die Bildung von Retentionskräften beteiligt sind (vgl. Kap. 2.6), ausge-
schlossen werden. Denn wie bereits in Kapitel 2.6 beschrieben wurde, besagt eine 
Theorie zur Dentinhaftung, dass die Bildung von Retentionskräften mit der Freilegung 
der Dentintubuli im Ätz-Verfahren und anschließender Infiltration des Adhäsivs mit der 
Bildung von festen Tags in diesen Tubuli verbunden ist (vgl. Kap. 2.6) [Nordenvall & 
Brännström 1980, Nakabayashi & Takarada 1992]. Wie bereits ebenfalls in Kapitel 2.6 
beschrieben ist jedoch unklar inwieweit dieser Mechanismus tatsächlich zur Haftung 
beiträgt. Bei dem neu entwickelten KHV ist die Ätztechnik aus der Zahnheilkunde nicht 
übernommen worden. Dies begründet sich vor allem in zwei Ursachen. Einerseits ist die 
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Ätztechnik bei der hier vorgestellten adhäsiven Fixation von Osteosynthesematerial im 
Mittelgesichtsbereich durch die Applikation eines Säureätzgels und anschließende Spü-
lung dieses Knochenbereichs mit Wasser nicht praktikabel (vgl. Kap. 2.6). Andererseits 
wäre die Ätztechnik beim Knochen nicht sachgerecht, da sowohl der strukturelle Auf-
bau des Knochens als auch die chemische Zusammensetzung desselben in dieser Hin-
sicht nicht die gleichen Voraussetzungen wie das Dentin erfüllt. Durch den lamellaren 
Aufbau des Knochens mit den parallel zu den Knochenlamellen verlaufenden Knochen-
kanälchen (vgl. Kap. 2.5) ist die Freilegung solcher Kanälchen an der Knochenober-
fläche wie beim Dentin durch ein Ätzverfahren erst gar nicht möglich. Die Möglichkeit 
zur Freilegung der Dentintubuli und der kollagenen Fasern begründet sich zudem in 
dem um 9 % erhöhten mineralischen Anteil im peritubulären Dentin gegenüber dem 
intertubulären Dentin und damit in dessen geringerer Säureresistenz (vgl. Kap. 2.5) 
[Rohen 1988]. Die Freilegung von kollagenen Fasern an der Knochenoberfläche ist also 
grundsätzlich möglich, wäre aber durch den geringeren mineralischen Anteil der 
Knochenmatrix - im Vergleich zum erhöhten mineralischen Anteil im peritubulären 
Dentin - mit einer Erhöhung der Säurekonzentration oder mit verlängerter Einwirkzeit 
der Säure verbunden. 
3.3 Dualhärtender Zement 
Die konventionellen Knochenzemente, wie sie in der Orthopädie und Unfallchirurgie 
verwendet werden, sind ausschließlich autopolymerisierend. Dies bedeutet, dass die 
Polymerisation auf Grund einer chemischen Reaktion in dem Moment startet, in dem 
die Pulver- und Flüssigkeitskomponente des Zementes zusammengefügt werden (vgl. 
Kap. 2.4). Die gesamte Polymerisationszeit eines solchen autopolymerisierenden 
Zementes beträgt ca. 10 bis 15 Minuten, wobei die Polymerisation in der Anmischphase 
sowie in der Wartephase relativ langsam anläuft, in der Verarbeitungsphase leicht und 
in der Aushärtephase exponentiell ansteigt. Dem operierenden Arzt wird damit ein 
erfahrener Umgang mit dem Knochenzement abverlangt, da eine Korrektur der Implan-
tatposition nach erfolgter Zementierung wegen des rapiden Anstiegs der Polymeri-
sationsrate nicht möglich ist. Bei Verwendung eines Knochenzementes zur Fixation der 
Osteosyntheseplatten im Mittelgesichtsbereich ist jedoch ein kontrollierbarer Polymeri-
sationsprozess unerlässlich. Dies bezieht sich einerseits auf die Verarbeitungszeit des 
Zementes, bspw. wenn mehrere Platten geklebt werden oder wenn der Zement über 
mehrere Schraublochareale appliziert werden soll. Andererseits bezieht sich dies auf die 
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individuelle Wahl des Polymerisationsstartpunktes; denn wenn die Osteosyntheseplatte 
auf dem Knochen positioniert und der Zement durch das Schraublochareal appliziert 
wurde, muss eine kontrollierte Polymerisation des Zementes in Gang gesetzt werden 
können, damit die positionierten Platten ihre Lage beibehalten. 
Zur Verlängerung der Verarbeitungszeit des hier verwendeten Zementes wurde ein 
zusätzlicher Inhibitor in der Größenordnung von 0,05 Gew.% verwendet. Somit konnte 
die Verarbeitungszeit von ursprünglich ca. 2 bis 4 Minuten auf ca. 7 bis 10 Minuten 
erhöht werden. Jedoch läuft man Gefahr, bei der Zugabe eines zusätzlichen Inhibitors in 
einer Größenordnung von ± 0,01 µm, bezogen auf die Pulverkomponente des Zementes, 
die Polymerisation des Zementes nicht nur zu verzögern, sondern sogar ganz zu ver-
hindern. Die Aushärtung des Zementes bzw. die Erzielung des höchsten Polymeri-
sationsgrades ist jedoch im Hinblick auf den verbeleibenden minimalen Restmonomer-
gehalt des Zementes erforderlich und stellt zudem auch eine der Grundvoraussetzungen 
für die Funktionalität des Adhäsivsystems dar. Nach der Photopolymerisation des 
Dualhärtenden Zementes kann dieser nämlich „augenscheinlich“ ausgehärtet sein, da er 
eine harte Oberfläche aufweist. Dies ist vergleichbar mit Kompositen, bei denen in den 
ersten zehn Sekunden im Bereich der zur Lichtquelle zugewandten Oberfläche der 
größte Polymersisationsgrad ermittelt werden konnte (vgl. Kap. 2.4) [Roeters & Kloet 
1992]. Im Inneren des Zementpfropfens ist dieser jedoch noch hochviskös und pastös, 
was auf eine nicht komplett abgeschlossene Polymerisation hinweist. Hätte also in dem 
hier vorliegenden Fall der Dualhärtende Zement seine „Endfestigkeit“ zum Zeitpunkt 
des Haftfestigkeitstests noch nicht erreicht, würde das Haftsystem kohäsiv innerhalb des 
Dualhärtenden Zementes scheitern. 
Die individuelle Wahl des Polymerisationsstartpunktes und der Polymerisationszeit 
wurde durch die Zugabe eines Photoinitiators ermöglicht. In Analogie zu den in 
Kapitel 2.4 beschriebenen dualhärtenden Kompositen der Zahnheilkunde wurde dem 
hier verwendeten Zement ein zusätzlicher Photoinitiator zugefügt, der unter der Zufuhr 
von energiereichem Licht den Polymerisationsvorgang in Gang setzte. Die 
Radikalbildung findet dann nicht mehr ausschließlich durch einen chemischen Prozess 
der Autopolymerisation, sondern zusätzlich auch durch den physikalischen Prozess der 
Photopolymerisation statt. Durch die Zugabe des Photoinitiators wird somit nicht nur 
der Polymerisationsstartpunkt individuell bestimmbar, sondern auch die Aushärtezeit 
verkürzt. In Analogie zu den dualhärtenden Kompositen wird der in dieser Arbeit 
verwendete Zement dementsprechend „Dualhärtender Zement“ genannt. 
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Im Unterschied zu den in Kapitel 2.4 vorgestellten konventionellen Knochenzementen 
wurde bei dem neu entwickelten Dualhärtenden Zement gezielt auf weitere Inhalts-
stoffe, wie bspw. Farbpigmente, Antibiotika und Röntgenkontrastmittel, verzichtet 
(Abb. 3.7), um eine ausreichende Durchstrahlung des Zementes bei der Photopoly-
merisation gewährleisten zu können. Trifft nämlich die einfallende Strahlung auf ein 
Hindernis im Zement, wie bspw. auf die oben genannten Farbpigmente, Antibiotoka 
oder Röntgenkontrastmittel, so kann die Strahlung absorbiert, reflektiert oder gestreut 
werden [Kullmann 1987] und somit für den hier vorgesehenen Anwendungsfall der 
photoinitiierten Polymerisation in ihrer Wirkung geschwächt werden oder diese sogar 
verlieren. Bei der Anwendung der Komposite wird aus diesem Grunde die mehr-
schichtige Applikation des Komposits mit jeweiliger Photopolymerisation empfohlen, 
um dennoch eine ausreichende Durchhärtung in der Tiefe zu erreichen (vgl. Kap. 2.4) 
[Schuster 2005].  
Inwiefern diese Additiva allerdings in dem hier vorgestellten Adhäsivsystem einen 
tatsächlichen Einfluss auf den Prozeß derPhotopolymerisation ausüben, ist in weiteren 
Forschungsarbeiten zu validieren. 
 
Abbildung 3.7: Chemische Zusammensetzung des Dualhärtenden Zementes 
Dualhärtender Zement
autopolymerisierend und photopolymerisierend
Pulver Flüssigkeit
Polymer: PMMA
Polymethylmethacrylat
chemischer Initiator:
Benzoylperoxid BPO
Photoinitiator
Monomer: MMA
Methylmethacrylat
chemischer Aktivator /     
Co-Initiator:
N,N-dimethyl-p-toluidin 
DmpT
Stabilisator / Inhibitor / 
Radikalfänger:
Hydrochinon
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4 Material und Methode 
4.1 Zugversuche an adhäsiv fixierten Osteosyntheseplatten beim Rinderfemur 
Zur Ermittlung der erzielbaren Haftfestigkeiten von adhäsiv fixierten Osteosynthese-
platten am Rinderfemur wurden sieben Versuchsreihen mit unterschiedlichen Versuchs-
parametern durchgeführt, welche im Anschluss an die ausführliche Beschreibung der 
Versuchsdurchführungen am Ende des Kapitels 4 in Tabelle 4.1 übersichtlich aufgeführt 
sind. Da den Versuchsreihen I bis VII dieselbe Probenpräparation sowie dasselbe Ver-
suchsdesign zu Grunde liegt, wird dieProbenpräparation zunächst ausführlich dargestellt 
und die detaillierte Beschreibung der variierenden Versuchsparameter hinten angestellt. 
In den vorgestellten In-vitro-Versuchsreihen wurde aus ethischen und hygienischen 
Gesichtspunkten auf die Verwendung von humanem Knochen verzichtet. Als „Ersatz-
material“ für die Durchführung der Haftfestigkeitstests wurden Knochenproben aus dem 
Deckmantel der Diaphyse des Rinderfemurs präpariert; denn die Knochenmanschette 
der Röhrenknochen weist desmales Knochengewebe auf und ist somit dem Knochen des 
Gesichtsschädels, mit seiner ebenfalls desmalen Knochenbildung [Rohen 1988, Adler 
2004], ähnlich. Somit sollte die Übertragbarkeit von Ergebnissen, die am Knochen des 
Rinderbeins gewonnen werden, auf den Knochen des humanen Gesichtsschädels 
näherungsweise gewährleistet sein.  
Aus den Rinderfemura wurden zunächst ca. 0,5 bis 1 cm dicke Scheiben mit einer 
Knochenstichsäge (Robus, ADE, Hamburg, Deutschland) herauspräpariert und an-
schließend das Knochenmark aus dem Inneren des Röhrenknochens entfernt. Um das 
Austrocknen der Knochen während der Präparation zu verhindern, wurden diese ständig 
mit 0,9%iger NaCl-Lösung gespült bzw. in diese Lösung gelegt. Für die Lagerung der 
Knochenpräparate über einen längeren Zeitraum wurden diese mit einem in 0,9%iger 
NaCl-Lösung getränkten Tuch umwickelt, in einer Plastiktüte verpackt und frisch 
tiefgefroren. 
In Anlehnung an die bei chirurgischen Therapiemaßnahmen angewandte Methode zur 
Entfernung des Periosts auf dem Knochen wurde zunächst das auf dem Deckknochen 
befindliche Periost der präparierten Knochenringe mit einem Raspatorium entfernt. In 
Abbildung 4.1 ist beispielhaft ein Raspatorium sowie in Abbildung 4.2 die Entfernung 
des Periosts mit dem Raspatorium dargestellt. 
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Abbildung 4.1: Raspatorium 
  
Abbildung 4.2: Entfernung des auf dem Deckmantel eines aus dem Rinderfemur herauspräparierten 
Knochenringes befindlichen Periosts mit dem Raspatorium 
 
Die Konditionierung des Knochens erfolgte anschließend durch das Auftragen des 
amphiphilen KHVs mit einem Fiber-Tip, einem Applikator der Zahnheilkunde (Abb. 
4.3 und 4.4). Die Vorpolymerisation des KHVs wurde durch 60 sec lange Bestrahlung 
mit Licht einer Halogen-Lampe (Elipar® Highlight, Espe, Seefeld, Deutschland), im 
Folgenden „Halogen-Gerät“ genannt, initiiert. Nach der Photopolymerisation des KHVs 
wurden jeweils fünf bis sieben Osteosyntheseplatten (Adaptionsplatte, Synthes, 
Oberdorf, Schweiz) der Titan-Legierung TiAl6V4 (Titanlegierung mit 6 Gew.% 
Aluminium und 4 Gew.% Vanadium) auf jeweils einem mit dem KHV konditionierten 
Knochenring positioniert, so dass die Osteosyntheseplatten parallel zur Achse des 
Knochenringes ausgerichtet waren (Abb. 4.5). Die oben genannten Osteosynthese-
platten wurden in allen folgend beschriebenen Versuchsreihen, auch in denen aus 
1 cm
1 cm
Periost und Weichgewebe 
am Knochen
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Kapitel 4.3 (Versuchsreihe VIII bis XI) und aus Kapitel 4.4 (Versuchsreihe XII) 
verwendet. Anschließend wurde die Pulver- und Flüssigkomponente des Dualhärtenden 
Zementes im Verhältnis von 1,6 Gew.% Pulver zu 1 Gew.% Flüssigkeit angemischt. 
Nach einer Minute ab dem Zeitpunkt des Anmischens wurde der niedrigvisköse Dual-
härtende Zement in eine 2ml-Einmalspritze aufgezogen. Die Applikation des Dual-
härtenden Zementes erfolgte in der dritten bis vierten Minute, gemessen ab dem Zeit-
punkt des Anmischens. Dabei wurde der Dualhärtende Zement mit Hilfe einer 0,9 mm-
Kanüle aus der Spritze durch jeweils ein vorgegebenes Schraublochareal einer jeden 
Osteosyntheseplatte punktuell auf dem Knochen appliziert (Abb. 4.5). Es folgte die 
Photopolymerisation des Dualhärtenden Zementes für ca. 180 sec mit einer selbst 
konstruierten Licht-Quelle (im Folgenden „LED-Gerät“ genannt). 
 
Abbildung 4.3: Fiber-Tip 
 
Abbildung 4.4: Applikation des KHVs auf dem präparierten Knochenring mit einem Fiber-Tip 
 
1 cm
1 cm
KHV-Applikation
Knochenring
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Die so präparierten Proben wurden in 0,9%iger NaCl-Lösung bei 37°C (im Folgenden 
„nass gelagert“ bzw. „nasse Lagerung“ genannt) für einen Zeitraum von einem Tag bis 
zu acht Wochen, jeweils abhängig von der durchgeführten Versuchsreihe, gelagert. 
 
Abbildung 4.5: Punktuelle Fixation der Osteosyntheseplatten auf einem mit dem KHV konditionierten 
Knochenring mittels Applikation des Dualhärtenden Zementes durch jeweils ein Schraublochareal der 
Osteosyntheseplatten 
 
Die Durchführung der Haftfestigkeitstests erfolgte in Zugversuchen in Anlehnung an 
DIN EN ISO 527-1 mit einer Universalprüfmaschine (BZ2.5/TS1S, Zwick, Ulm, 
Deutschland). Dazu wurden die Proben in einen kugelgelagerten Schraubstock so 
eingespannt, dass die adhäsiv fixierten Osteosyntheseplatten horizontal und somit im 
rechten Winkel zur Zugrichtung ausgerichtet waren. Ein Faden wurde jeweils ausge-
hend von beiden Enden der Osteosyntheseplatte unter die Platte geführt (so nah wie 
möglich an das Adhäsionsareal zwischen Knochen, dem KHV und Dualhärtendem 
Zement) und anschließend in eine kardanische Hakenvorrichtung der Zugmaschine 
eingehangen (Abb. 4.6). 
Während der Durchführung der Zugversuche wurde jeweils ein Kraft-Dehnungs-
Diagramm aufgenommen, welches die aufzuwendende Kraft F gegen die „Dehnung“ ε 
der Probe während des Zugversuchs bei einer konstanten Kraftrate von 1 N/mm 
darstellt. Das Kraftmaximum Fmax entspricht in diesen Versuchen der Bruchkraft FBruch, 
die das Versagen des adhäsiven Verbundes zwischen Knochen, dem KHV und 
Dualhärtendem Zement bewirkt hat. 
1 cm
2ml-Einmalspritze
Dualhärtender Zement
1,3mm-
Osteosyntheseplatte
0,9mm-Kanüle
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Abbildung 4.6: Test der Haftfestigkeiten der am kortikalen Knochen adhäsiv fixierten Osteosynthese-
platten im Zugversuch mit einer Universalprüfmaschine 
 
Die Bruchspannung σBruch lässt sich aus der ermittelten Bruchkraft FBruch und der 
Klebefläche A - welche aus dem vorgegebenen Schraublochareal der Osteosynthese-
platte resultiert - wie folgt berechnen: 
 
und:  
 
mit:  = 3,14... und d = Schraublochdurchmesser der Osteosyntheseplatte. 
σBruch [MPa] = FBruch [N] / A [mm²]
A [mm²] =  * (d/2)2 [mm2]
F
1 cm
Faden-
aufhängung
Zugversuch
adhäsiv fixierte 
Osteosynthese-
platte
 42 
Der Wert der Bruchspannung σBruch stellt damit den Wert für die Haftfestigkeit der 
Zugprobe in MPa dar, bezogen auf 1 mm² Klebefläche und somit unabhängig von der 
tatsächlichen Klebefläche A. Somit können Werte in MPa, die aus verschiedenen 
Zugversuchen ermittelt wurden, direkt miteinander verglichen werden. 
 
Versuchsreihe I bis III 
Mit Hilfe der oben beschriebenen Zugversuche wurden zunächst die erreichbaren 
Haftkräfte in Abhängigkeit von unterschiedlichen Klebeflächen A, die aus den 
variierenden Schraublochdurchmessern d der Osteosyntheseplatten resultieren, unter-
sucht.  
In Versuchsreihe I wurden 1,3mm-Osteosyntheseplatten verwendet; dies ist die 
gebräuchliche Bezeichnung für Osteosyntheseplatten mit Schraublochdurchmessern von 
d1 = 1,3 mm. Die resultierende Klebefläche bei Verwendung einer solchen Osteo-
syntheseplatte betrug dementsprechend A1 = 1,33 mm².  
In Versuchsreihe II wurden 1,5mm-Osteosyntheseplatten mit resultierender Klebefläche 
von A2 = 1,77 mm² verwendet. 
Versuchsreihe III wurde mit 2,0mm-Osteosyntheseplatten und resultierender 
Klebefläche von A3 = 3,14 mm² durchgeführt.  
Wie bei der Probenpräparation bereits beschrieben, erfolgte die Photopolymerisation 
des KHVs mit dem Halogen-Gerät, die des Dualhärtenden Zementes mit dem LED-
Gerät. Die Haftfestigkeiten der Proben wurden jeweils nach einem Tag nasser Lagerung 
getestet. 
Versuchsreihe IV, Referenz 
In Versuchsreihe IV wurden die erreichbaren Haftfestigkeiten von Proben ermittelt, die 
ohne die vorherige Konditionierung des Knochens mit dem KHV gefertigt wurden und 
somit als Refernzproben dienten. Diese Proben wurden mit 1,3mm-Osteosynthese-
platten gefertigt; der Dualhärtende Zement wurde mit dem LED-Gerät photopoly-
merisiert. Die Haftfestigkeitstests der Referenzproben erfolgten am selben Tag der 
Probenpräparation. 
Versuchsreihe V bis VII 
In weiteren Untersuchungen wurden die erreichbaren Haftfestigkeiten in Abhängigkeit 
von verschiedenen Gerätetypen für die Photopolymerisation unterschiedlicher 
Emissionsspektren und Lichtintensitäten ermittelt. In diesen Versuchsreihen wurden 
ausschließlich 1,3mm-Osteosyntheseplatten verwendet. Es wurden Zugproben nach der 
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oben beschriebenen Probenpräparation gefertigt, wobei die Photopolymerisation des 
KHVs und des Dualhärtenden Zementes wahlweise mit dem Halogen-Gerät und dem 
LED-Gerät erfolgte. 
In Versuchsreihe V wurde der KHV 60 sec und der Dualhärtende Zement 180 sec mit 
dem Halogen-Gerät photopolymerisiert. 
In Versuchsreihe VI wurde der KHV 60 sec sowie der Dualhärtende Zement 180 sec mit 
dem LED-Gerät photopolymerisiert. 
In Versuchsreihe VII wurde der KHV 60 sec mit dem Halogen-Gerät und der 
Dualhärtende Zement 180 sec mit dem LED-Gerät photopolymerisiert. 
Die Haftfestigkeitstests der so präparierten Proben erfolgten zunächst am selben Tag der 
Probenfertigung, einerseits zur Ermittlung der Primärstabilität und andererseits, um 
einen direkten Vergleich zu den Referenzproben, die ebenfalls am Tag der Proben-
präparation getestet wurden, zu erhalten. Zur Ermittlung der Langzeitstabilität der 
adhäsiv fixierten Osteosyntheseplatten erfolgten weitere Haftfestigkeitstests nach einem 
Tag nasser Lagerung sowie nach sieben und 56 Tagen nasser Lagerung. 
4.2 Zugversuche an adhäsiv fixierten Osteosyntheseplatten beim 
Kaninchenschädel 
Insbesondere im Hinblick auf die spätere Durchführung von In-vivo-Tierexperimenten 
wurden in vier weiteren Versuchsreihen Haftfestigkeitsuntersuchungen von adhäsiv 
fixierten Osteosyntheseplatten am frischen Kaninchenschädel durchgeführt. Als Vor-
bereitung auf die Beschreibung der Versuchsreihen VIII bis XI, die ebenfalls am Ende 
von Kapitel 4 übersichtlich in Tabelle 4.1 dargestellt sind, wird im Folgenden zunächst 
die Knochenstruktur des Kaninchens im Schädelbereich ausführlicher beschrieben; denn 
diese variiert innerhalb des Gesichtsschädels vom Kaninchen. Aus Abbildung 4.7 geht 
hervor, dass die Knochenstruktur im Bereich des Nasenrückens sehr glatt, dicht und 
unstrukturiert ist; makroskopisch sind keine Vertiefungen in der Knochenoberfläche 
erkennbar. Somit ist diese Knochenstruktur vergleichbar mit der verwendeten kortikalen 
Knochenstruktur des Deckmantels der femoralen Diaphyse des Rinderbeines. Im 
Bereich des Schädeldaches vom Kaninchen ist der Knochen strukturiert (Abb. 4.8). 
Dort sind Vertiefungen in der Knochenoberfläche mit durchschnittlichen Durchmessern 
von 0,5 bis 1 mm erkennbar, vergleichbar mit den in Kapitel 2.5 beschriebenen sog. 
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Volkmann´schen Kanälen, die den Knochen quer durchlaufen und somit die inneren 
Knochenflächen mit den Äußeren verbinden. 
 
Abbildung 4.7: Dichte und unstrukturierte Knochenstruktur am Nasenbein des Kaninchens 
 
 
Abbildung 4.8: Strukturierte Knochenoberfläche am Schädel des Kaninchens; die Durchmesser der 
Vertiefungen betragen durchschnittlich 0,5 bis 1 mm  
 
Versuchsreihen VIII bis XI 
Die Versuchsdurchführung zur adhäsiven Fixation der Osteosyntheseplatten am 
Kaninchenschädel wurde aufgrund der oben dargestellten unterschiedlichen Ober-
flächenstrukturen dieses Knochens insofern an diese Strukturen angepasst, dass der 
KHV wahlweise einschichtig (wie dies auch bei den adhäsiv fixierten Platten am 
Rinderfemur erfolgte) oder zweischichtig appliziert wurde. Die einschichtige Appli-
0,5 cm
0,5 cm 0,6 mm
Vertiefungen
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kation des KHVs erfolgte durch den Auftrag des KHVs mit anschließender Photopoly-
merisation für 120 sec mit dem Halogen-Gerät (vgl. Kap. 4.2, Probenpräparation). Bei 
der zweischichtigen Applikation des KHVs erfolgte nach der ersten Applikation und 
Photopolymerisation des KHVs ein weiterer, zweiter Auftrag des KHVs mit 
anschließender Photopolymerisation für 180 sec mit dem Halogen-Gerät. Ergänzend 
wurde innerhalb dieser Versuchsdurchführung, insbesondere auch im Hinblick auf eine 
klinische Anwendbarkeit des vorgestellten Adhäsivsystems, die zwischenzeitliche 
Kontamination des ein- oder zweischichtig applizierten, photopolymerisierten KHVs 
mit Eigenblut des Kaninchens simuliert und somit dessen Auswirkung auf die erzielbare 
Haftfestigkeit untersucht. Das auf den vorpolymerisierten KHV aufgetragene Wasser-
Blut-Gemisch wurde vor der Applikation des Dualhärtenden Zementes jedoch mit einer 
Mullkompresse wieder entfernt. Nach der Applikation des Dualhärtenden Zementes 
durch das Schraublochareal der Osteosyntheseplatte wurde dieser 180 sec mit einem 
„kommerziellen LED-Gerät“ (EliparTM FreeLightTM2, 3M Espe, Seefeld, Deutschland) 
(im Folgenden „K-LED-Gerät“ genannt) photopolymerisiert. 
In Versuchsreihe VIII wurde die erzielbare Haftfestigkeit der adhäsiv fixierten 1,3mm-
Osteosyntheseplatten am glatten, unstrukturierten Nasenrücken mit einschichtiger 
Applikation des KHVs getestet. 
In Versuchsreihe IX wurde die Haftfestigkeit, wie in VIII am glatten, unstrukturierten 
Nasenrücken, aber mit zweischichtiger Applikation des KHVs getestet. 
Versuchsreihe X wurde am strukturierten Schädeldach mit einschichtiger Applikation 
des KHVs durchgeführt. 
In Versuchsreihe XI wurden die Platten, ebenfalls wie in Versuchsreihe X am 
strukturierten Schädeldach, aber mit zweischichtiger Applikation des KHVs adhäsiv 
fixiert. 
Nach der zehnten Minute, gemessen ab dem Anmischstartpunkt des Dualhärtenden 
Zementes - dies entspricht der Autopolymerisationszeit des Zementes ohne Photo-
initiator - wurden die zementierten Platten auf ihre primäre Haftfestigkeit am Knochen 
des Kaninchenschädels getestet; dies ist vergleichbar mit den Haftfestigkeitsmessungen 
am Rinderfemur am selben Tag der Probenfertigung innerhalb der Versuchsreihen V bis 
VII. Die Haftfestigkeiten der Proben aus den Versuchsreihen VIII bis XI wurden jedoch 
in einem „vereinfachten Zugversuch“ mit einer Federwaage (Messbereich 10 bis 100 N, 
Phywe, Göttingen, Deutschland) ermittelt und können dementsprechend nur qualitativ 
als Richtwerte für weitere Untersuchungen dienen (Abb. 4.9). 
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Abbildung 4.9: Test der Haftfestigkeit einer adhäsiv fixierten Osteosyntheseplatte am Kaninchenschädel 
im vereinfachten Zugversuch mit Hilfe einer Federwaage 
4.3 Zugversuche an geschraubten Osteosyntheseplatten beim 
Kaninchenschädel 
Um eine Vergleichbarkeit der Haftfestigkeiten adhäsivtechnisch fixierter Osteosyn-
theseplatten zu den Klemmspannungen konventionell geschraubter Platten zu erhalten, 
wurden Schrauben-Ausreissversuche mit 1,3mm-Schrauben (MF-Kortikalisschraube 
selbstschneidend, Synthes, Oberdorf, Schweiz) durchgeführt. 
In Versuchsreihe XII wurden dementsprechend 1,3mm-Osteosyntheseplatten am 
Knochen durch Vorbohren der Schraublöcher und anschließendes Eindrehen der 3 mm 
langen 1,3mm-Schrauben fixiert (Abb. 4.10; Tab. 4.1). 
Die Klemmkraft der Schrauben im Schädelknochen des Kaninchens wurde 
anschließend im Zugversuch in Anlehnung an DIN EN ISO 527-1 mit einem konstanten 
Vorschub von v = 1 mm/sec ermittelt (Abb. 4.11). 
1 cm
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adhäsiv fixierte 
Osteosynthese -
platte
F
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Abbildung 4.10: Geschraubte Osteosyntheseplatten am dünnen kortikalen Knochen des Kaninchen-
schädels; die Schlaufen dienen dem Test der Klemmkraft im Zugversuch 
 
 
Abbildung 4.11: Test der Klemmkraft im Zugversuch einer geschraubten Osteosyntheseplatte am 
Kaninchenschädel 
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Tabelle 4.1: Auflistung aller am Rinderfemur (Versuchsreihe I bis VII) und am Kaninchenschädel (Versuchsreihe VIII bis XII) durchgeführten 
Versuchsreihen mit den folgenden variablen Versuchsparametern: Verbundpartner (Knochen/Adhäsivsystem/Schraube), Klebeflächen (Abhängig vom 
Schraublochdurchmesser der Platten), Referenzprobe (ohne KHV), Photopolymerisationsgeräte (Halogen-, LED-, K-LED-Gerät), einschichtige und 
zweischichtige Applikation des KHVs  
KHV D ualhärte nde n Ze me nt
I 1,3 mm
II 1,5 mm
III 2,0 mm
IV Dualhärtender Zement
Referenzproben
ohne K HV 1,3 mm LED-Gerät
V Halogen-Gerät Halogen-Gerät
VI LED-Gerät
VII Halogen-Gerät
VIII
K HV einschichtig 
appliziert
IX
K HV zweischichtig 
appliziert
X
K HV einschichtig 
appliziert
XI
K HV zweischichtig 
appliziert
XII
strukturierter
K nochen,
Schädeldach
K aninchen
Schraube 
D = 1,3 mm;               
L = 3 mm
Platten
nicht adhäsiv fixiert 1,3 mm
Zugversuch
(Universal-
prüfmschine)
Ve rsuchs -
re ihe
Ve rbundpartne r
A
Ve rbundpartne r
B
B e sonde rhe it
1,3 mm
LED-Gerät
K -LED-Gerät
Schraubloch-
durchme s s e r 
Os te os ynthe s e -
platte n
strukturierter
K nochen,
Schädeldach
K aninchen
K HV + 
Dualhärtender Zement
K HV + 
Dualhärtender Zement
K HV + 
Dualhärtender Zement
K HV + 
Dualhärtender Zement
kortikaler
Rinderfemur
unstrukturierter
K nochen,
N asenrücken
K aninchen vereinfachter
 Zugversuch
(Federwaage)
Te s t de r 
Haftfe s tigke it
Zugversuch
(Universal-
prüfmschine)
Ge rät zur Photopolyme ris ation für
Halogen-Gerät
Halogen-Gerät
LED-Gerät
1,3 mm
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5 Ergebnisse 
5.1 Haftkräfte und -festigkeiten der adhäsiv fixierten Osteosyntheseplatten am 
Rinderfemur 
In Abbildung 5.1 ist die gemessene Kraft, die zum Haftversagen des adhäsiven Verbun-
des von Knochen zu KHV und Dualhärtendem Zement geführt hat, in Abhängigkeit von 
der Klebefläche - resultierend aus den Schraublochdurchmessern der verwendeten 
Plattensysteme - dargestellt (Versuchsreihe I bis III). Vor der Zementierung der Platten 
wurde der Knochen jeweils mit dem amphiphilen KHV konditioniert. Die Proben 
wurden nach einem Tag nasser Lagerung auf ihre Haftkraft getestet. Die Probenanzahl 
betrug jeweils N = 5. 
Aus Abbildung 5.1 geht ein linearer Zusammenhang zwischen der Haftkraft F und der 
Klebefläche A mit der Geradengleichung y = 19,087x hervor; der Schnittpunkt der 
Geraden liegt bei y = 0 für x = 0. Die Steigung dieser Ausgleichsgeraden entspricht der 
graphisch ermittelten durchschnittlichen Bruchspannung σBruch, die der durchschnitt-
lichen Haftfestigkeit aller adhäsiv fixierten Osteosyntheseplatten mit σ = 19,1 MPa 
entspricht und mathematisch mit folgender allgemeingültiger Formel berechnet wird 
(vgl. Kap. 4.1): 
 
Aus den im Zugversuch gemessenen Haftkräften F konnten also für alle Proben 
ähnliche Haftfestigkeiten σ berechnet werden, die in Abbildung 5.2 (dunkle nicht 
schraffierte Säulen) dargestellt sind: σ1 = 19,3 ± 5,4 MPa für die 1,3mm-Osteo-
syntheseplatten mit resultierender Klebefläche von A1 = 1,33 mm²; σ2 = 19,9 ± 4,2 MPa 
für die 1,5mm-Osteosyntheseplatten mit einer Klebefläche von A2 = 1,77 mm² sowie 
σ3 = 18,8 ± 5,9 MPa für die 2,0mm-Osteosyntheseplatten mit einer resultierenden 
Klebefläche von A3 = 3,14 mm². Die aus diesen Werten berechnete durchschnittliche 
Haftfestigkeit aller Messungen beträgt σ = 19,3 MPa (Abb. 5.5, schraffierte Säule).  
σ [MPa] = Kraft F NKlebefläche A   mm²
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Abbildung 5.1: Ergebnisse der Versuchsreihen I bis III. Benötigte Kraft bis zum Haftversagen der adhäsiv 
fixierten Osteosyntheseplatten in Abhängigkeit von der Klebefläche. Die Steigung der resultierenden 
Ausgleichsgeraden aller Messwerte entspricht der durchschnittlichen Haftfestigkeit aller adhäsiv befestig-
ten Osteosyntheseplatten 
 
 
Abbildung 5.2: Haftfestigkeitswerte der adhäsiv fixierten 1,3mm-, 1,5mm- und 2,0mm-Osteosynthese-
platten sowie die durchschnittliche Haftfestigkeit aller adhäsiv fixierten Osteosyntheseplatten (schraffierte 
Säule) 
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Die mittlere Haftfestigkeit der Referenzproben aus Versuchsreihe IV, die ohne die Kon-
ditionierung des Knochens mit dem KHV gefertigt und am selben Tag der Proben-
präparation getestet wurden, sind in Abbildung 5.3 (Säule ganz links im Diagramm) 
dargestellt. Des Weiteren sind in dieser Abbildung die Haftfestigkeitswerte der adhäsiv 
fixierten 1,3mm-Osteosyntheseplatten (unter Verwendung des KHVs) in Abhängigkeit 
von den verwendeten Photopolymerisationsgeräten (Halogen-Gerät und LED-Gerät) mit 
unterschiedlichen Emmissionsspektren und Lichtintensitäten der Versuchsreihen V bis 
VII dargestellt. Die Haftfestigkeitswerte der Proben aus den Versuchsreihen V bis VII 
wurden am selben Tag der Probenpräparation (0 Tage), nach einem Tag, sieben Tagen 
und nach 56 Tagen nasser Lagerung der Proben ermittelt. 
Die Referenzproben aus Versuchsreihe IV weisen mit ca. 0,2 MPa nahezu keine Haft-
festigkeit auf (Abb. 5.3, Säule ganz links). Bei allen anderen Proben der Versuchsreihen 
V bis VII ist bereits eine Primärstabilität der zementierten Platten am selben Tag der 
Probenfertigung zu verzeichnen. So konnte für die Proben aus Versuchsreihe V, bei 
denen der KHV und der Dualhärtende Zement mit dem Halogen-Gerät photopolymeri-
siert wurden, eine mittlere Haftfestigkeit von 8,5 ± 1,7 MPa ermittelt werden (hellblaue 
Säulen in Abb. 5.3, 0 Tage). Eine annähernde Verdoppelung der mittleren Haftfestigkeit 
auf 14,1 ± 6,2 MPa wurde in Versuchsreihe VI beobachtet, bei welcher der KHV und 
der Dualhärtende Zement mit dem LED-Gerät polymerisiert wurden (mittelblaue Säulen 
in Abb. 5.3, 0 Tage). Eine weitere Erhöhung der mittleren Haftfestigkeit auf bis zu 
26,4 ± 5,7 MPa wurde bei den Proben der Versuchsreihe VII erzielt, innerhalb derer 
jeweils der KHV mit dem Halogen-Gerät und der Dualhärtende Zement mit dem LED-
Gerät polymerisiert wurden (dunkelblaue Säulen in Abb. 5.3, 0 Tage). Über die gesamte 
Dauer der nassen Lagerung von einem bis zu 56 Tagen der Proben aus Versuchsreihe V 
bis VII ist im Weiteren eine nahezu konstante mittlere Haftfestigkeit beobachtet worden 
(Abb. 5.3). Innerhalb der Versuchsreihe V wurden somit nach einem Tag nasser 
Lagerung der Proben 8,1 ± 4,3 MPa, nach 7 Tagen 8,2 ± 3,2 MPa und nach 56 Tagen 
7,2 ± 1,3 MPa ermittelt. In Versuchsreihe VI wurden nach einem Tag 15,0 ± 8,2 MPa, 
nach 7 Tagen 15,9 ± 8,4 MPa und nach 56 Tagen 16,4 ± 6,2 MPa gemessen. In 
Versuchsreihe VII betrugen die mitleren Haftfestigkeiten nach einem Tag 
28,9 ± 0,9 MPa, nach 7 Tagen 29,9 ± 9,3 MPa und nach 56 Tagen 28,1 ± 6,7 MPa. 
 
 
 Abbildung 5.3: Haftfestigkeitswerte adhäsiv fixierter Osteosyntheseplatten am kortikalen Rinderfemur der Versuchsreihen IV bis VII. Ganz links im Diagramm ist der Wert für die 
Refernzproben (Versuchsreihe IV), die ohne die Konditionierung des Knochens mit dem KHV gefertigt wurden dargestellt. In Versuchsreihe V bis VII wurden die erreichbaren 
Haftfestigkeiten bei Verwendung des KHVs mit der Photopolymerisation unterschiedlicher Lichtquellen (LED-Gerät und Halogen-Gerät) am Tag der Probenfertigung (0 Tage) 
sowie nach einem, sieben und 56 Tagen nasser Lagerung der Proben ermittelt 
 53 
5.2 Haftfestigkeiten der adhäsiv fixierten Osteosyntheseplatten am 
Kaninchenschädel 
Die Haftfestigkeiten der am Kaninchenschädel adhäsiv fixierten 1,3mm-Osteosynthese-
platten der Versuchsreihen VIII bis XI sind in Abbildung 5.4 dargestellt. Die Proben 
wurden am selben Tag der Fertigung auf ihre Haftfestigkeit getestet; die Anzahl N der 
gefertigten Proben variierte innerhalb dieser Versuchsreihen von N = 2 bis N = 8. 
 
Abbildung 5.4: Haftfestigkeitswerte der adhäsiv fixierten Osteosyntheseplatten am Kaninchenschädel in 
Abhängigkeit von der Knochenstruktur des Kaninchenschädels sowie in Abhängigkeit von der Anzahl 
applizierter Schichten des KHVs (Versuchsreihe VIII bis XI): Unstrukturierter Knochen am Nasenrücken 
(beide Säulen links im Diagramm) und strukturierter Knochen am Schädeldach (beide Säulen rechts im 
Diagramm), KHV einschichtig appliziert (hellgrüne Säulen) und KHV zweischichtig appliziert 
(dunkelgrüne Säulen) 
 
Bei der adhäsiven Fixation der Platten am unstrukturierten Knochen wurde eine mittlere 
Haftfestigkeit von 28,9 ± 3,9 MPa mit der einschichtigen Applikation des KHVs erzielt 
(Abb. 5.4, Säule ganz links). Ein Abfall der mittleren Haftfestigkeit auf 18,8 ± 3,2 MPa 
ist bei der zweischichtigen Applikation des KHVs auf dem unstrukturierten Knochen 
des Nasenrückens zu verzeichnen (Abb. 5.4, zweite Säule von links). Ähnliche mittlere 
Kaninchen - Nasenrücken
(unstrukturierter Knochen)
Kaninchen - Schädel
(strukturierter Knochen)
N = 6 N = 2 N = 6 N = 8
0,5 cm 0,5 cm
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Haftfestigkeitswerte von 19,8 ± 5,2 MPa wurden bei der adhäsiven Fixation der Platten 
am strukturierten Schädeldach mit einschichtiger Applikation des KHVs beobachtet 
(Abb. 5.4, zweite Säule von rechts). Bei der adhäsiven Fixation am strukturierten 
Schädeldach konnte im Gegensatz zur Fixation am Nasenrücken beim zweischichtigen 
Auftrag des KHVs wiederum ein Anstieg der mittleren Haftfestigkeit auf 
26,5 ± 10,8 MPa verzeichnet werden (Abb. 5.4, Säule ganz rechts). 
5.3 Klemmkraft und Klemmspannung der geschraubten Osteosyntheseplatten 
am Kaninchenschädel 
Die Ergebnisse der am Kaninchenschädel durchgeführten Schrauben-Ausreissversuche 
mit den 1,3mm-Schrauben von 3 mm Länge aus Versuchsreihe XII sind in den Abbil-
dungen 5.5 und 5.6 dargestellt. Es wurden N = 10 Proben gefertigt, die am selben Tag 
der Probenpräparation im Zugversuch auf ihre Klemmkraft am Knochen getestet 
wurden. Es wurde eine durchschnittliche Klemmkraft der Schrauben von 27,8 ± 18,7 N 
gemessen. 
 
Abbildung 5.5: Durchschnittliche Klemmkraft der mit den 1,3mm-Schrauben von 3 mm Länge fixierten 
Osteosyntheseplatten am Kaninchenschädel aus Versuchsreihe XII 
 
Um die Werte der Schraubenausreissversuche mit den Haftfestigkeitswerten der adhäsiv 
fixierten Platten vergleichen zu können, ist die durchschnittliche Klemmkraft der 
Schrauben aus Abbildung 5.5 in Abbildung 5.6 als durchschnittliche Klemmspannung 
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dargestellt. Die Klemmspannung der Schrauben stellt den Wert der Klemmkraft bezo-
gen auf den Schraubenquerschnitt ASchraube dar (DSchraube = 1,3mm; ASchraube = 1,33mm²). 
Somit konnte eine durchschnittliche Klemmspannung der Schrauben von 
20,9 ± 14,1 MPa berechnet werden. 
 
Abbildung 5.6: Durchschnittliche Klemmspannung der mit 1,3mm-Schrauben von 3 mm Länge fixierten 
Osteosyntheseplatten am Kaninchenschädel aus Versuchsreihe XII 
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6 Diskussion 
6.1 Adhäsive Befestigungstechnik für medizinische Anwendungen:                 
Überblick vorhandener Forschungsansätze 
Das Bestreben, frakturierte Knochen wieder zusammenkleben zu können, ist beinahe so 
alt wie die Knochenchirurgie selbst. Die ersten Versuche zur Entwicklung eines 
Knochenklebers wurden bereits in Ägypten vor mehr als 4000 Jahren unternommen 
[Quintino & Pires 2004, Heiss et al. 2006]. Doch auf Grund der hohen Anforderungen, 
die an ein derartiges Material als Knochenklebstoff zu stellen sind, wie bspw. die Bio-
kompatibilität des Klebers, die Resorbierbarkeit des Klebers und, nicht zuletzt, die 
adhäsiven Fähigkeiten des Knochenklebers, ist dies bis heute eine unlösbare Aufgabe 
geblieben [Donckerwolke et al. 1998, Heiss et al. 2006, Schettler 2007]. Dennoch 
wurden in der Vergangenheit viele Bemühungen unternommen einen Knochenklebstoff 
zu entwickeln. Die dabei untersuchten Cyanoacrylate weisen jedoch eine schlechte Bio-
kompatibilität und hohe Infektionsraten auf [Heiss et al. 2005] wohingegen Metha-
crylate und Fibrinkleber keine ausreichende adhäsive Stabilität aufweisen [Heiss et al. 
2005, Donckerwolke et al. 1998].  
In der Arbeit von Heiss et al. 2005 wird bspw. ein neu entwickeltes Alkylen-
bis(dilactoyl)-Methacrylat als Knochen-Adhäsiv vorgestellt, das eine Ähnlichkeit zu 
den in der Zahnheilkunde [Donckerwolke et al. 1998] sowie zu den in der Orthopädie 
und Unfallchirurgie verwendeten Polymethylmethacrylaten aufweist [Lewis 1997]. Die 
Untersuchungen der Studie von Heiss et al. 2005 waren jedoch insbesondere auf die 
biologischen Eigenschaften dieses Adhäsivs fokussiert, ohne Testung der erzielbaren 
Haftfestigkeiten. Im Tiermodell (24 Kaninchen mit bis zu 12 Wochen Standzeit) wurde 
je eine Osteotomie an den distalen Femura gesetzt und im direkten Seitenvergleich der 
Heilungsprozess beobachtet; dies erfolgte mit und ohne Verwendung des Adhäsivs im 
Osteotomiespalt und mit beidseitiger zusätzlicher Stabilisierung der Osteotomien 
mittels Osteosynthesedraht. Dabei wurde der Fortgang der Frakturheilung unter Ver-
wendung des Adhäsivs, die Abbaureaktionen des Adhäsivs, die Osteointegration sowie 
auftretende Entzündungsreaktionen während des Heilungsprozesses mittels histolo-
gischer und radiologischer Auswertung im Vergleich zum Heilungsprozess ohne Ver-
wendung des Adhäsivs untersucht. Vorläufige In-vivo-Ergebnisse zu dieser neuen 
Klasse von Polymeren weisen nach der von Heiss et al. 2005 beschriebenen Studie 
bereits eine gute Biokompatibilität ohne Beeinträchtigung des physiologischen 
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Knochenheilungsprozesses sowie eine gute Biodegradierbarkeit auf. Ergebnisse aus In-
vivo-Langzeituntersuchungen von Grossterlinden et al. 2006 (24 Schafe mit bis zu 6 
Wochen und 6 Monaten Standzeit) zu dem von Heiss et al. 2005 vorgestellten neuen 
Knochen-Adhäsiv eröffnen jedoch wiederum eine kontroverse Diskussion. Zum Einen 
geht aus den Studien von Grossterlinden et al. 2006 hervor, dass aus Ergebnissen von 
Kurzzeitstudien nicht immer stichhaltige Rückschlüsse auf die Biokompatibilität von 
Biomaterialien gezogen werden können. Denn die neu gewonnenen Ergebnisse deuteten 
zwar nach 6 Wochen Standzeit der Tiere auf eine gute Biokompatibilität und einen 
ungestörten Knochenheilungsprozess hin, wohingegen nach 6 Monaten Standzeit bei 
den Tieren erhebliche Gewebezerstörungen sowie Fremdkörperreaktionen zu beob-
achten waren. Zum Anderen kann nach Grossterlinden et al. 2006 das Tiermodell eben-
falls einen Einfluss auf die Ergebnisse zur Biokompatibilität haben (Kaninchenmodell 
bei Heiss et al. 2005 und Schafsmodell bei Grossterlinden et al. 2006). Letztlich bleibt 
aus der Studie von Grossterlinden et al. 2006 festzuhalten, dass das Polymer basierend 
auf Alkylen-bis(dilactoyl)-Methacrylat, welches bereits in der Studie von Heiss et al. 
2005 untersucht und für den klinischen Einsatz am Patienten propagiert wurde, nicht die 
nötigen Kriterien zur Biokompatibilität erfüllt und sogar erheblich störend auf die 
physiologische Knochenheilung einwirkt. 
Fibrin, ein Derivat aus Blut, wird derzeit vornehmlich bei orthopädischen Maßnahmen 
eingesetzt, wenn bspw. die Förderung der Knochenneubildung erwünscht ist [Abiraman 
et al. 2002]. Des Weiteren wird Fibrin wegen seiner adhäsiven Eigenschaften zum 
Weichgewebe, seiner blutstillenden Wirkung und seiner Wundheilungsförderung weit 
verbreitet in der Chirurgie verwendet [Abiraman et al. 2002]. Die Rolle der Fibrinkleber 
bezüglich der Knochenfrakturheilung und der Gewebereaktionen ist jedoch nicht voll-
kommen verstanden und wird weiterhin kontrovers diskutiert [Abiraman et al. 2002]. 
Zudem werden Adhäsivsysteme, wie das bereits erwähnte Fibrin oder Proteinaldehyde, 
zwar bei der Verklebung von Weichgewebe verwendet, können aber nicht für die 
Verklebung von Hartgewebe (Knochen) eingesetzt werden [Heiss et al. 2005].  
Verschiedene Muschelarten bilden Klebstoffe auf Proteinbasis, die im Meereswasser 
bei unterschiedlichen Temperaturen aushärten und erstaunliche Klebfestigkeiten an ver-
schiedenen Materialien aufweisen. Im Hinblick auf eine Nutzung dieser Klebstoffe wird 
angesichts der Proteinstruktur jedoch schnell deutlich, dass die Herstellung der Peptid-
klebstoffe sowohl mittels konventioneller chemischer Synthese als auch durch Iso-
lierung aus den marinen Organismen derzeit noch mit einem kaum vertretbaren Auf-
wand verbunden ist [Schettler 2007]. Obwohl gegenwärtig noch eine Reihe ungeklärter 
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Fragen zum exakten Klebemechanismus bestehen und die Realisierung von Verkle-
bungen mit solchen Systemen selbst noch mit erheblichen Problemen verbunden ist, 
lassen die aus marinen Quellen stammenden Peptidklebstoffe insbesondere bei Verkle-
bungen im feuchten Milieu deutlich höhere Haftfestigkeiten denkbar erscheinen als sie 
zur Zeit mit den auf dem Markt befindlichen Klebstoffen realisierbar sind [Schettler 
2007]. 
Wird ein Forschungsansatz zur Knochenklebung gewählt, in dem nicht die Knochen-
fragmente selbst wieder aneinander geklebt, sondern Implantatmaterialien klebetech-
nisch am Knochen fixiert werden sollen, können die eingangs erwähnten hohen Anfor-
derungen, die an einen Knochenkleber gestellt werden, reduziert werden. Für diese 
Technologie kann insbesondere der Wunsch nach der Resorbierbarkeit zurückgestellt 
werden, was eine große Erleichterung zur Entwicklung eines solchen Klebesystems 
bewirkt. Zwar wäre auch in Bezug auf die adhäsive Fixation von Osteosyntheseplatten 
im Mittelgesichtsbereich ein komplett resorbierbares System wünschenswerter - die An-
wendung resorbierbarer Osteosyntheseplatten vorausgesetzt -, da ein Zweiteingriff zur 
Entfernung der Platten vermieden werden könnte. Jedoch ist der in dieser Arbeit vorge-
stellte Ansatz zur Fixierung von Osteosyntheseplatten im Mittelgesichtsbereich zu-
nächst auf die adhäsive Fixation von Metallplatten fokussiert, für den Fall, dass eine 
Verschraubung der Platten am Knochen nicht möglich ist, wie dies bspw. bei sehr 
dünnen Knochenlamellen oder kleinen Knochensplittern vorkommt. Aus diesem Grun-
de wäre bei der Verwendung der gebräuchlichen Metallplatten ein Zweiteingriff ohne-
hin unerlässlich und somit ein resorbierbarer Klebstoff zunächst nicht notwendig. Nach 
Heiss et al. 2005 könnte die adhäsive Befestigung von Osteosynthesematerial am 
Knochen auch für die verschiedensten Bereiche der Orthopädie und Unfallchirurgie eine 
attraktive Alternative im Vergleich zur Verschraubung oder Nagelung darstellen. 
Im Bereich der Zahnheilkunde hat sich die Adhäsivtechnik in den letzten Jahrzehnten 
bezüglich der adhäsiven Befestigung von Kompositmaterialien am Dentin mit Hilfe der 
sog. Dentinhaftvermittler (DHV) etabliert (vgl. Kap. 2.6). DHV erfüllen die Aufgabe, 
die unterschiedlichen Benetzungseigenschaften der hydrophoben Komposit-Monomere 
an das hydrophile Dentin anzugleichen und somit einen dauerhaft hydrolysestabilen 
adhäsiven Verbund zwischen der Kompositfüllung und dem Dentin herzustellen (vgl. 
Kap 2.6). Vorläufige Daten aus den unterschiedlichsten Studien bestätigen derzeit 
bereits auch das adhäsive Potential solcher DHV am Knochen und deren Effizienz bei 
der Knochenfixation unter In-vitro-Bedingungen. So lassen sich mit den untersuchten 
DHV meist größere Haftkräfte zum Knochen erzeugen als diese bisher mit den bereits 
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oben erwähnten Cyanoacrylaten erzielt werden [Amarante et al. 1995, Perry & 
Youngson 1995, Shermack et al. 1998, Maurer et al. 2004]. In den Arbeiten von Bekes 
2003 und Maurer et al. 2004 wurde bspw. die Wirksamkeit eines DHVs (ClearfilTM 
New Bond, Kuraray, Osaka, Japan) im direkten Vergleich zu einem Cyanoacrylat 
(Histoacryl®, B.Braun, Melsungen, Deutschland) bei der Verklebung von kortikalem 
Schweineknochen untersucht. Die Ergebnisse dieser Studie unterstreichen die obige 
Aussage, dass mit dem DHV (6,4 ± 2,1 MPa) höhere Haftfestigkeiten erzielt werden 
können als mit dem Cyanoacrylat (1,9 ± 0,5 MPa). Zusätzlich wurde in den oben 
genannten Arbeiten von Bekes 2003 und Maurer et al. 2004 die Wirksamkeit dreier 
verschiedener DHV als Adhäsive zur Verklebung eines Komposits (Tertric® Ceram 
(colour A2), Vivadent, Schaan, Liechtenstein) am kortikalen Schweineknochen 
untersucht. Getestet wurden drei unterschiedliche DHV: Excite® (Vivadent, Schaan, 
Liechtenstein), Etch & Prime® 3.0 (Degussa-Hüls, Frankfurt, Deutschland) und bereits 
oben genanntes ClearfilTM New Bond. Der Aufbau des so hergestellten Verbundes von 
Knochen zu DHV und Komposit entspricht dann annäherungsweise dem in dieser 
Arbeit vorgestellten Verbund von Knochen zu KHV und Dualhärtendem Zement. Die 
Haftfestigkeiten bei Maurer et al. 2004 wurden 15 Minuten nach Applikation und 
Photoplymerisation des Kompositmaterials ohne Lagerung der Proben wie folgt 
ermittelt: 2,9 ± 1,3 MPa mit Excite®, 4,1 ± 1,5 MPa mit Etch & Prime® 3.0 und 
8,0 ± 1,4 MPa mit ClearfilTM New Bond. Somit konnten mit ClearfilTM New Bond die 
höchsten Haftfestigkeiten erzielt werden, sowohl für die Verklebung kortikaler Knochen 
untereinander als auch für die Verklebung von Komposit an kortikalem Schweine-
knochen. Der mit ClearfilTM New Bond ermittelte Wert von 8,0 ± 1,4 MPa ist 
annäherend vergleichbar mit dem in dieser Studie vorgestellten niedrigsten Wert der 
Haftfestigkeit von 8,5 ± 1,7 MPa bei der Verklebung von Dualhärtendem Zement an 
kortikalem Rinderknochen mit Hilfe des KHVs (vgl. Abb. 5.3, Versuchsreihe V, 0 Tage). 
In den Studien von Meechan et al. aus dem Jahre 1994 und von Meechan & Mc Cabe 
des Jahres 1995 wurden die DHV All-bond 2 (Bisco, Itasca, Illinois) und A.R.T. bond 
(Coltene, Altstatten, Schweiz) als Adhäsive zur Verklebung eines Komposits (P50 
Composit, 3M, Loughborough, England) an Schweineknochen (Schädelkalotte) 
getestet. Die Haftfestigkeiten wurden im Rahmen dieser Untersuchungen in 
Scherversuchen ermittelt. Mit 8,5 ± 3,5 MPa für das Adhäsiv All-bond 2 und mit 
8,4 ± 3,9 MPa für das Adhäsiv A.R.T. bond sind diese Werte wiederum ähnlich wie die 
aus den Studien von Bekes 2003 und Maurer et al. 2004 von 8,0 ± 1,4 MPa mit 
ClearfilTM New Bond und ebenfalls vergleichbar mit den geringsten Haftfestigkeiten der 
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in dieser Studie vorgestellten Untersuchungen von 8,5 ± 1,7 MPa mit dem KHV (Abb. 
5.3, Versuchsreihe V). Ein nicht unbedeutender Unterschied der eingangs vorgestellten 
Studien liegt jedoch in der Messmethode zur Ermittlung der Haftfestigkeiten sowie in 
der Präparation der Knochenoberflächen vor der Verklebung. Zum Einen wurde in den 
Studien von Meechan et al. 1994 und von Meechan & Mc Cabe 1995 die kortikale 
Knochenoberfläche der Schädelkalotte des Schweins mit Schleifpapier verschiedener 
Rauigkeiten sowie mit einer chirurgischen Fräse angeraut, was die Möglichkeit zur 
Bildung von mikromechanischen Retentionskräften bei der Verklebung bietet. Zum 
Anderen wurden innerhalb der Studien von Meechan et al. 1994 und von Meechan & 
Mc Cabe 1995 zur Ermittlung der Haftfestigkeiten keine Zugversuche, wie dies bei 
Bekes 2003 und Maurer et al. 2004 sowie in der hier vorgestellten Arbeit der Fall war, 
sondern Scherversuche durchgeführt. Im Vergleich zum Zugversuch können im Scher-
versuch jedoch die gebildeten mikro- und makromechanischen Retentionskräfte durch 
Formschluss zur Erhöhung der Haftfestigkeitswerte führen. Den Messungen von Marx 
& Haass aus dem Jahre 1992 zufolge reagiert der Zugversuch auch sensibler auf Än-
derungen der Oberflächenkonditionierung und stellt im Falle zweier alternativer Haft-
festigkeitstests (Zug- oder Schertest) den Zugversuch als denjenigen mit der größeren 
Aussagekraft dar. Deshalb sollte nach Marx & Haass 1992 immer dann, wenn die 
Eigenart des zu untersuchenden Systems es zulässt, der Zugversuch durchgeführt 
werden; ein Schertest nur dann, wenn der Zugversuch wegen der speziellen Eigenarten 
des Systems (z.B. bei photopolymerisierenden Systemen) nicht möglich ist [Marx & 
Haass 1992]. Es ist jedoch zu beachten, dass sich die in der Arbeit von Marx & Haass 
1992 getroffene Aussage auf den Verbund von Metall und Kunststoff bezieht; inwieweit 
diese dann auch für den Verbund von Komposit/DHV/Dentin und Dualhärtendem 
Zement/KHV/Knochen zutrifft müsste in weiteren Untersuchungen evaluiert werden. 
Zur adhäsiven Fixation von Osteosynthesematerial haben u.a. Perry & Youngson 
bereits im Jahre 1995 Untersuchungen veröffentlicht. In diesen Experimenten wurden 
Rippen vom Rind quer zu deren Längsachse durchsägt. Anschließend wurden die 
Bruchflächen wieder aneinandergeführt und fest miteinander verbunden; dies erfolgte 
mit Hilfe von rostfreien Stahlblechen (30 x 60 x 0,5 mm), die längs der Rippen quer zu 
den Bruchflächen auf den Knochen geklebt wurden. Somit erfolgte die adhäsive Befes-
tigung der Stahlplatten flächig auf dem Knochen. Als Klebematerialien wurden ein 
Cyanoacrylat (Histoacryl, B.Braun, Melsungen, Deutschland) sowie ein autopolymeri-
sierendes Bis-GMA Komposit (Resiment, Rene Smit International, Niederlande) im 
Vergleich getestet. Dabei wurde jeweils das Cyanoacrylat bzw. das Komposit dick auf 
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die Stahlplatte aufgetragen und zusätzlich ein Adhäsiv, basierend auf 4-META 
(Superbond C&B, Sun Medical, Kyoto, Japan), ganz dünn auf dem Knochen appliziert. 
Anschließend wurden die Stahlplatten quer zu den Frakturspalten auf den Knochen 
gepresst. Nach einer initialen Abbindezeit von ca. 8 Minuten wurden die Proben für 48 
Stunden bei 37°C nass gelagert. Die Haftfestigkeitstests erfolgten im Zugversuch, 
indem die Rippen entlang ihrer Längsachse bis zum Haftversagen des Verbundes belas-
tet wurden; die auf den Haftverbund wirkenden Kräfte entsprachen also Scherkräften. 
Als Referenz dienten Zugproben, bei denen quer zum Bruchspalt geschraubte 4-Loch-
Osteosynthesplatten den Verbund der zuvor durchtrennten Rippen herstellten. Die 
erzielten Haftkräfte für die geschraubten Platten lagen mit 150 N deutlich über den 
Haftkräften, die mit den flächig geklebten Platten mittels Cyanoacrylat (25 N) oder 
mittels Komposit (50 N) erzielt werden konnten. Somit konnten auch in der Studie von 
Perry & Youngson 1995 größere Haftkräfte zum Knochen unter Verwendung des Kom-
posits im Vergleich zum Cyanoacrylat erzielt werden, wie dies bereits aus den Studien 
von Amarante et al. 1995, Shermack et al. 1998 und Maurer et al. 2004 hervorging. 
Beachtet man bei der Untersuchung von Perry & Youngson 1995 jedoch die enorme 
Klebefläche von 1800 mm², die aus der Grundfläche der Stahlplatten (30 mm x 60 mm) 
resultiert, so ist bei 50 N Haftkraft (bei den mittels Komposit am Knochen verklebten 
Platten) schließlich nur eine Haftfestigkeit von 0,03 MPa zu verzeichnen.  
Ein direkter Vergleich der Ergebnisse von Perry & Youngson 1995 zu den in dieser 
Arbeit vorgestellten Untersuchungen wäre nicht sachgemäß, da in deren Arbeit zwar 
Zugversuche durchgeführt wurden, das Haftversagen aber letztlich infolge von Scher-
kräften erfolgte. Im Gegensatz dazu wurden in der hier vorliegenden Arbeit Zug-
versuche durchgeführt. Des Weiteren wurden die Stahlplatten bei Perry & Youngson 
1995 flächig geklebt (Klebefläche 1800 mm²), wohingegen im Rahmen der hier rele-
vanten Vorgehensweise Osteosyntheseplatten verwendet wurden, die lediglich über die 
vorhandenen Schraublochareale der Platten (Klebefläche 1,33 mm²) am Knochen 
punktuell fixiert wurden.  
Leider lassen sich die meisten der in der Literatur auffindbaren Studien, die bereits zur 
adhäsiven Haftung von Materialien am Knochen durchgeführt wurden, nicht direkt mit-
einander vergleichen, da diesen Arbeiten unterschiedliche Studiendesigns zu Grunde 
liegen [Perry & Youngson 1995]. Dies betrifft einerseits die Wahl der Adhäsions-
partner, wie bspw. die Verwendung des Knochens vom Schwein, vom Rind, vom Schaf 
oder vom Kaninchen sowie die wahlweise Verwendung unterschiedlicher Komposite 
wie z.B. Z 100 Komposit (3M ESPE, Seefeld, Deutschland), Tetric® colour A2 (Viva-
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dent, Schaan, Liechtenstein) und Brilliant Dentin A2 (Coltene, Altstatten, Schweiz). 
Andererseits werden aber auch unterschiedliche Adhäsive verwendet, die wiederum 
untereinander kombiniert und mit verschiedenen Applikationstechniken angewendet 
werden. Zusätzlich variieren die angewandten Haftfestigkeitstests innerhalb der ver-
schiedenen Studien von achsialen Zugversuchen über Schertests und Dreipunktbiege-
tests. Die Ergebnisse der einzelnen Studien können dementsprechend nicht unmittelbar 
miteinander verglichen werden. 
Zusammenfassend ist noch einmal festzuhalten, dass sich derzeit aufgrund fehlender 
Biokompatibilität und unzureichender Verbundfestigkeit in vivo noch keine Knochen-
klebstoffe für den Einsatz im klinischen Alltag etabliert haben [Donckerwolke et al. 
1998, Heiss et al. 2005, Heiss et al. 2006, Grossterlinden 2006, Schettler 2007]. Nach 
Heiss et al. 2006 wird die Bedeutung dieses Themas jedoch weiterhin zunehmen, so 
dass in Zukunft weitere Studien zu neuen Knochenadhäsiven und deren Biokompa-
tibilität zu erwarten sind. 
6.2 Ursprung des in dieser Studie vorgestellten Adhäsivsystems:        
Anwendung in Orthopädie und Unfallchirurgie 
Der im Rahmen dieser Studie verwendete und modifizierte amphiphile KHV wurde 
bereits im Jahre 2005 von Marx et al. in einer Patentschrift beschrieben und sowohl in 
vorherigen Arbeiten von Erli et al. 2003, Wirtz et al. 2003, Marx et al. 2004 und 
Mumme et al. 2004 als auch in nachfolgenden Arbeiten von Lelgemann 2006, Mumme 
2007 und Müller-Rath et al. 2007 auf seine Wirksamkeit - insbesondere für die Anwen-
dung in der Orthopädie und Unfallchirurgie - getestet. 
Ausgangspunkt für die Entwicklung dieses KHVs war die Problematik der aseptischen 
Prothesenlockerung, die auch heute immer noch die Prothesenstandzeit reduziert. Im 
Bereich der Zementiertechnik des Femurschaftes hat sich bereits gezeigt, dass durch die 
Anwendung moderner Zementverarbeitungs- und Implantationstechniken, wie bspw. 
der Methode des Jet-Lavage, des Vakuum-Anmischens und der Anwendung der Druck-
beaufschlagung eine signifikante Verbesserung der Standzeiten erreicht werden kann. 
Im Bereich der zementiertern Femurschaftimplantate wird durch die innige Verzahnung 
von Knochenzement und femoraler Spongiosa ein verbessertes sog. „mechanical inter-
locking“ mit erhöhter Verbundfestigkeit im Knochenzement-Knochen-Interface erzielt. 
Im Pfannenbereich hingegen haben die Verbesserungen der Zementiertechnik nicht zu 
einer wesentlichen Verlängerung der Standzeiten geführt [Wirtz et al. 2003, Mumme 
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2007]. Hier ist die Grenzfläche zwischen Knochenzement und Knochen weiterhin die 
Schwachstelle und damit Ausgangspunkt der aseptischen Lockerung [Wirtz et al. 2003]. 
Durch das Wegfräsen der subchondralen Sklerosezone mit hemisphärischen Fräsen wird 
zwar zum einen der darunter liegende spongiöse Knochen als Implantatlager für die 
mikromechanische Verankerung des Knochenzementes im Knochen freigelegt (vgl. 
Kap. 2.3, Abb. 2.4), zum anderen wird aber auch eine aus biomechanischen Gesichts-
punkten wichtige, stabile, kortikale Knochenstruktur entfernt. Bei weggefräster sub-
chondraler Knochenlamelle und damit einhergehender Aussteifung der spongiösen Aze-
tabulumstrukturen mit Knochenzement wird es im Rahmen einer aseptischen Lockerung 
zu ausgedehnten Knochendefekten mit vornehmlicher Zerstörung des Pfannengrundes 
und des Pfannendaches kommen [Wirtz et al. 2003]. Des Weiteren kommt es in diesem 
Interface - sklerotisch relativ glatter Knochen und Knochenzement - immer nur zur 
makromechanischen Verklemmung. Eine chemische Anbindung zwischen den ossären 
und polymeren Makromolekülstrukturen bleibt wegen der unterschiedlichen Benet-
zungseigenschaften des hydrophilen Knochens und der hydrophoben MMA-Monomere 
des Knochenzementes aus. Die Folge ist ein nicht hydrolysestabiler Verbund. Der 
mangelnde chemische Verbund beschleunigt die Spaltbildung zwischen Knochen und 
Knochenzement zusätzlich. Durch die Kapillarkräfte im Spalt begünstigt, bildet sich ein 
Feuchtigkeitsfilm in der Knochenzement-Knochen-Grenzschicht und führt zur fort-
schreitenden Degradation des Knochenzement-Knochen-Verbundes. Während dieses 
Lockerungsprozesses dringen abriebsbedingte Polyethylenpartikel in die entstandenen 
Zwischenräume, die nach weiterer Zerrüttung und Spaltbildung im Zementmantel zu 
einer ausgedehnten osteolytischen Knochenreaktion mit nachfolgender Auslockerung 
der Pfannenkomponente führen [Wirtz et al. 2003]. Nahezu analog kann dieses Problem 
auf den zementierten Hüftschaft übetragen werden. Im Falle eines Hüftendoprothesen-
wechsels ist die zementierte Schaftreimplantation auf Grund einer fehlenden Mikro- und 
Makroverzahnung des Knochenzementes am glatten endostalen Knochen mit hohen 
Frühlockerungsraten verbunden [Müller-Rath et al. 2007]. Um diesen Problemen 
entgegenzuwirken, nämlich die aus biomechanischer Sicht wichtige subchondrale 
Sklerosezone im Implantatlager zu erhalten, somit Knochensubstanz zu schonen und 
eine adhäsive hydrolysestabile Anbindung des Knochenzementes am sklerotischen oder 
glatten endostalen (quasikortikalen) Knochen zu erzeugen und damit die reduzierte 
mechanische Stabilität im Implantatlager zu erhöhen, wurde der amphiphile KHV ent-
wickelt, der die Standzeiten zementierter Endoprothesen nicht nur beim quasikortikalen 
sondern auch beim spongiösen Knochen erhöhen kann. 
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In-vitro-Experimente mit dem ursprünglich entwickelten KHV sollten zunächst die 
Wirksamkeit bezüglich der zu erzielenden adhäsiven Haftkraft zwischen Knochen-
zement und kortikalem Knochen belegen. Die Ergebnisse zu diesen Experimenten 
gehen aus den Arbeiten von Wirtz et al. 2003, Lelgemann 2006 und Mumme 2007 
hervor. Zum Test der erzielbaren Haftfestigkeit eines mit dem KHV hergestellten 
Verbundes von kortikalem Knochen und dem Knochenzement Refobacin Palacos® R 
(Heraeus Kulzer, Hanau, Deutschland) wurden Sandwichproben hergestellt (kortikaler 
Knochen/Knochenhaftvermittler/Knochenzement/Knochenhaftvermittler/kortikaler 
Knochen) und im Dreipunktbiegetest auf deren Belastbarkeit geprüft. In diesen ersten 
In-vitro-Experimenten zum KHV wurde dieser in seiner ursprünglichen Form - in enger 
Anlehnung an die DHV (vgl. Kap. 2.6 und Kap. 3.2) - verwendet und somit in drei 
Schritten appliziert (erster Schritt: Ätzgel, zweiter Schritt: Primer, dritter Schritt: 
Bonding). Es wurden Dreipunktbiegetests ohne Auslagerung der Proben durchgeführt. 
Die ermittelte Trennarbeit von 1257 Nm für die mit dem KHV gefertigten Proben im 
Vergleich zu 15 Nm ohne KHV bestätigten bereits die Wirksamkeit des KHVs bezüg-
lich der erreichbaren adhäsiven Festigkeit am kortikalen Knochen. Auch nach nasser 
Lagerung der Proben bis zu 60 Tage wurde eine relativ konstante Trennarbeit von 
650 Nm ermittelt. Weitere Dreipunktbiegetests sind in den Arbeiten von Erli et al. 2003 
und Marx et al. 2004 beschrieben. Bei diesen Ex-vivo-Experimenten wurde der KHV 
nur noch in zwei Schritten an Stelle von drei Schritten appliziert (erster Schritt: Primer, 
zweiter Schritt: Bonding) ohne vorherige Knochenkonditionierung mittels Ätzgel. Die 
Ergebnisse dieser Studien unterstreichen die Ergebnisse aus den zuvor beschriebenen 
Arbeiten hinsichtlich der nahezu 60- bis 80-fachen Steigerung der Haftfestigkeit eines 
mit Knochenzement hergestellten Haftverbundes zwischen kortikalem Knochen bei 
Verwendung des ursprünglichen KHVs. In der oben genannten Arbeit von Mumme aus 
dem Jahre 2007 werden zusätzliche Dreipunktbiegetests beschrieben, in denen die 
Wirksamkeit des weiterentwickelten - nunmehr in einem Applikationsschritt zu verwen-
dende KHV (vgl. Abb. 3.3) - mit und ohne zusätzlichem Glutaraldehyd (GA), mit und 
ohne Verblasen des KHVs nach Applikation sowie mit als auch ohne Photopolymeri-
sation des KHVs getestet wurde [Mumme 2007]. In den Untersuchungen von Mumme 
2007 wurde gezeigt, dass die Trennarbeit weiter um das 4- bis 5-fache gesteigert werden 
konnte, wenn GA im KHV verwendet wurde (450 Nm mit GA, 113 Nm ohne GA). 
Diese Aussage gilt unabhängig davon, ob der KHV nach der Applikation verblasen und 
nicht photopolymerisiert (144 Nm mit GA, 29 Nm ohne GA) oder ob der KHV nach der 
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Applikation nicht verblasen, dafür aber photopolymerisiert wurde (74 Nm mit GA, 
17 Nm ohne GA). 
Da die Anwendung des KHVs vornehmlich für die Orthopädie und Unfallchirurgie bei 
der zementierten Endoprothetik beabsichtigt war, wurde in folgenden Arbeiten von 
Wirtz et al. 2003, Marx et al. 2004, Mumme et al. 2004, Lelgemann 2006, Mumme 
2007 und Müller-Rath et al. 2007 die Wirksamkeit des KHVs in In-vitro-Pfannen-
ausdrehversuchen ermittelt. Innerhalb dieser Versuchsreihen wurden PE-Hüftpfannen in 
Schafsacetabuli einzementiert. Referenzversuche ohne Verwendung des KHVs wurden 
mit erhaltener subchondraler Sklerosezone und mit freigelegter subchondraler Sklerose-
zone durchgeführt. In weiteren Versuchen wurden PE-Pfannen bei erhaltener subchon-
draler Sklerosezone, wahlweise mit und ohne Pfannendachbohrungen, im direkten Ver-
gleich mit und ohne Konditionierung des Implantatbettes mit dem KHV zementiert. Die 
Ergebnisse zeigen, dass bei erhaltener subchondraler Sklerosezone Drehmomente von 
6,9 bis 8,5 Nm erforderlich sind, um die Pfanne aus dem Knochenlager zu lösen, 
wohingegen ein Drehmoment von 12,2 Nm aufzubringen ist, wenn die Pfanne mit Hilfe 
des KHVs zementiert wurde. Somit war bei diesen Versuchen bereits eine bis zu 1,8-
fache Steigerung der Ausdreharbeit zu beobachten. Wurde die Pfanne mit zusätzlicher 
Pfannendachbohrung (bei erhaltener subchondraler Sklerosezone) zementiert, so konnte 
eine 1,4-fache Steigerung der Ausdreharbeit bei der Verwendung des KHVs erzielt 
werden (11,9 Nm ohne KHV, 17 Nm mit KHV). Marx et al. 2004, Mumme et al. 2004 
und Mumme 2007 haben in ihren Studien weitere Ausdreharbeiten in In-vitro-Ex-
perimenten mit identischem Versuchsdesign, jedoch nach einer 106-fachen zyklischen 
Belastung der zementierten Pfannen, jeweils mit und ohne Anwendung des KHVs 
ermittelt. In diesen Versuchsreihen wurde eine doppelt so große Ausdreharbeit für die 
mit dem KHV zementierten Pfannen benötigt (5 Nm ohne KHV, 10 Nm mit KHV). 
In weiteren In-vitro-Untersuchung zu zementierten Femurschäften wurden in den Tests 
von Mumme 2007 Metallzylinder einer CoCrMo-Legierung in den Femurknochen des 
Rindes implantiert. Dies wurde auch hier im direkten Vergleich mit und ohne KHV durch-
geführt. Wie bei den von Mumme 2007 durchgeführten Dreipunktbiegetests bereits ge-
schehen, wurde auch in diesen Versuchsreihen wahlweise zusätzliches GA im KHV und 
damit dessen Einfluss auf die erzielbare Haftfestigkeit erprobt. Die Ergebnisse dieser 
Studie unterstreichen die Ergebnisse aus den Dreipunktbiegetests: ohne Anwendung des 
KHVs war eine Ausstoßkraft von 3600 N erforderlich, um den Metallzylinder aus dem 
Femurknochen zu lösen, wohingegen bei Verwendung des KHVs eine Ausstoßkraft von 
5458 N erforderlich war; dies entspricht einer 1,5-fachen Haftfestigkeitssteigerung. Bei 
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Verwendung des GAs im KHV konnte die benötigte Ausstoßkraft auf 8130 N erhöht wer-
den (2,3-fache Haftfestigkeitssteigerung im Vergleich zur Zementierung ganz ohne KHV). 
Die Übertragung der Ergebnisse aus den oben beschriebenen vielfältigen In-vitro-
Untersuchungen wurde anschließend bereits in In-Vivo-Experimenten im Schafmodell 
von Mumme 2007 und von Müller-Rath et al. 2007 erprobt. In einer Kontrollgruppe von 
10 Tieren wurde ein künstliches Hüftgelenk durch die in der Humanmedizin standar-
disierte Zementiertechnik der „3. Generation“ implantiert. In der Verumgruppe von 
ebenfalls 10 Tieren erfolgte die zementierte Implantation der Hüftgelenksendoprothese 
nach vorheriger Oberflächenkonditionierung des femoralen und azetabulären Implantat-
lagers mit dem KHV. Nach 9 Monaten Standzeit der Tiere wurden diese euthanisiert, 
anschließend jeweils die pfannentragende Beckenhälfte und das implantatversorgte 
Femur herauspräpariert und histologisch aufgearbeitet. Die zementierten Prothesenschäf-
te der Verumgruppe zeigten einen festen Knochenzement-Knochen-Verbund, während in 
der unbehandelten Kontrollgruppe sieben Schäfte von insgesamt zehn mit adhärentem 
Knochenzement leicht aus dem ossären Implantatlager zu heben waren. Dies entsprach den 
radiologischen und histologischen Ergebnissen mit deutlich vermehrter, progredienter 
Lysesaumbildung (als Maß für die mangelhafte Verbundfestigkeit) und bindegewebigem 
Interponat zwischen Knochenzement und Knochen in der Kontrollgruppe beim Vergleich 
mit der Verumgruppe. Somit zeigten die mit dem KHV zementierten Schäfte eine deutlich 
erhöhte Verbundfestigkeit auf. Eine verminderte Biokompatibilität bzw. eine Zytotoxizität 
des KHVs konnte bei uneingeschränkter Osteogenese und fehlenden Entzündungs- und 
Fremdkörperreaktionen, Nekrosen und/oder Neoplasien nicht beobachtet werden [Mumme 
2007, Müller-Rath et al. 2007]. 
Die Biokompatibilität des KHVs wurde in der Arbeit von Mumme 2007 jedoch zusätzlich 
in Zellkulturtests entsprechend der DIN ISO-Norm DIN EN 30993-5 untersucht: Bestim-
mung der qualitativen Zytotoxizität in der Zellkultur anhand der Bestimmung der Zellzahl 
nach der LIVE/DEAD-Färbung, Bestimmung des Proteingehalts nach der Bradford-
Methode, Ermittlung der Freisetzung von Lactatdehydrogenase im photometrischen 
Verfahren. Getestet wurden jeweils der KHV mit GA, der KHV ohne GA sowie eine 
MMA-Lösung. Die MMA-Lösung, welche die Basis jedes Knochenzementes bildet, 
wurde als Referenz hinsichtlich eventueller Zytotoxizität untersucht. Die Aussagen der 
Zellkulturtests, insbesondere der getesteten KHV-Proben, waren nicht eindeutig interpre-
tierbar. Die Proben des KHVs mit GA zeigten zwar eine verminderte Zelldichte im Ver-
gleich zum KHV ohne GA auf, was als negativ beeinflussende Komponente bezüglich des 
Zellwachstums bewertet werden konnte. Eine Zytotoxizität konnte aber auch nicht nach-
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gewiesen werden, da alle Zellen, wenn auch in quantitativ geringerer Ausprägung, als vital 
zu bewerten waren. Die Ergebnisse der getesteten MMA-Lösung hingegen zeigten eine 
noch stärker verminderte Zelldichte im Vergleich zur Probe des KHVs mit GA auf. Da 
sich in der LIVE/DEAD-Färbung der MMA-Probe sowohl vitale als auch avitale Zellen 
darstellen ließen, war die MMA-Lösung als zytotoxisch zu interpretieren. MMA stellt, wie 
bereits in Kap. 2.4 ausführlich erläutert, die Grundsubstanz aller Knochenzemente dar. 
Während der Implantation polymerisiert das MMA jedoch zu PMMA, was wiederum als 
nicht zytotoxisch bewertet wird. Die Problematik der zytotoxischen Wirkung von MMA 
bezieht sich somit zunächst auf den Zeitpunkt der Implantation und insbesondere auf die 
Problematik der Restmonomerfreisetzung, d.h. der Diffusion von nicht umgesetzten 
MMA-Molekülen in den Organismus. Bezüglich der Zellkulturtests kann zusammen-
fassend festgehalten werden, dass sowohl beim KHV ohne GA als auch beim KHV mit 
GA keine Zytotoxizität nachgewiesen werden konnte. 
6.3 Ergebnisse dieser Studie 
Die in dieser Arbeit vorgestellte Technik zur punktuellen Fixation von Osteosynthese-
platten weist zwei grundlegende Unterschiede zur bekannten Zementiertechnik aus der 
Orthopädie und Unfallchirurgie auf: 
1. Im Viszerokranium liegt eine kortikale Knochenstruktur als „Implantatbett“ vor.  
2. Die „Zementierung“ erfolgt ohne Druckbeaufschlagung.  
Aufgrund dieser zwei grundsätzlichen Unterschiede ist die Bildung von mikro- und ma-
kromechanischen Retentionskräften (vgl. Kap. 2.3) am Knochen des Mittelgesichts-
bereich auszuschließen. Dementsprechend ist die Bildung von Adhäsivkräften zwischen 
Zement und Knochen zur Befestigung der Platten unerlässlich. Wie bei der Problematik 
der Zementiertechnik in der Orthopädie (vgl. Kap. 6.2), bei erhaltener subchondraler 
Sklerosezone, also quasikortikaler Knochenstruktur im Implantatlager, weist der hier 
vorliegende Knochen im Mittelgesichtsbereich ebenfalls eine glatte kortikale Knochen-
struktur auf. Um einen adhäsiven Verbund zum Knochen bilden zu können ist es daher 
auch bei diesem Anwendungsfall unerlässlich, dass der verwendete KHV den Knochen 
optimal benetzen kann. Nach der Polymerisation des KHVs muss dieser wiederum eine 
optimal benetzbare Oberfläche für die Monomere des anschließend zu applizierenden 
PMMA-Zementes darstellen. Die optimale Benetzbarkeit stellt zwar eine Grundvoraus-
setzung zur Bildung von Adhäsivkräften dar, bedeutet aber nicht, dass sich auch immer 
Adhäsionskräfte ausbilden können wenn eine optimale Benetzung vorliegt. Die Benet-
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zungsphänomene, die während der Applikation des KHVs auf dem Knochen entstehen 
sowie die des applizierten Dualhärtenden Zementes auf dem Knochen ohne KHV sowie 
auf dem photopolymerisierten KHV sind sehr komplex und sollen in weiteren Studien 
ausführlich durchleuchtet werden. So wurde in dieser Arbeit die unzureichende 
Benetzung von Dualhärtendem Zement auf dem Knochen und die Tatsache, dass keine 
Adhäsionskräfte von Dualhärtendem Zement am Knochen ohne Hilfe des KHVs 
möglich sind anhand von Literaturstellen, wie bspw. von Charnley 1970, Wirtz et al. 
2000, Marx et al. 2004 und Mumme et al. 2004, 2007 sowie experimentell anhand von 
Referenzproben, die ohne KHV gefertigt wurden, belegt. 
Bei den Referenzproben, bei denen die Osteosyntheseplatten ohne die vorherige 
Konditionierung des Knochens mit dem KHV punktuell an den Knochen zementiert 
wurden, konnten mit 0,2 MPa kaum nachzuweisende Werte für die Haftfestigkeit er-
mittelt werden (vgl. Abb. 5.3, Versuchsreihe IV, Referenzproben). Damit wurde experi-
mentell nachgewiesen, dass die Bildung von Adhäsionskräften zwischen dem hydro-
philen, kortikalen Knochen und dem hydrophoben Zement - ohne die Anwendung des 
KHVs - unzureichend, wenn nicht prinzipiell unmöglich ist. Werte der Haftfestigkeit 
von mindestens 7,2 MPa (geringster ermittelter Wert der Proben aus Versuchsreihe V 
nach 56 Tagen nasser Lagerung, Abb. 5.3) bis zu maximal 29,9 MPa (höchster ermit-
telter Wert der Proben aus Versuchsreihe VII nach 7 Tagen nasser Lagerung, Abb. 5.3) 
bestätigen hingegen die Wirksamkeit des KHVs bezüglich der erzielbaren adhäsiven 
Haftfestigkeiten am kortikalen Rinderfemur. Da den hier vorgestellten Ergebnissen zur 
Haftfestigkeit der modifizierte KHV ohne das ursprünglich enthaltene GA zu Grunde 
liegt - im Gegensatz zu dem von Wirtz et al. 2003, Marx et al. 2004, Mumme et al. 
2004, Lelgemann 2006 und Mumme 2007 verwendeten KHV mit GA (vgl. Kap. 4.2 
und Kap. 6.2) - ist es möglich, dass in Anlehnung an die in Kap. 6.2 ausführlich darge-
stellten Ergebnisse vorangegangener Studien oben genannter Autoren, eine weitere 
Haftfestigkeitssteigerung unter Verwendung des GAs im KHV möglich wäre. Dies ist 
jedoch ebenfalls in weiteren Studien zu verifizieren. 
Für die gemessene Kraft F, die jeweils zum Haftversagen der Proben mit unterschied-
lichen Klebeflächen geführt hat, ist eine nahezu lineare Steigerung des Wertes bei Ver-
größerung der Klebefläche beobachtet worden. Bei einer Vergrößerung der Klebefläche 
um ca. 73 % (dies entspricht der prozentualen Vergrößerung der Klebefläche bei Ver-
wendung der 1,5mm-Osteosyntheseplatten im Vergleich zur Verwendung der 1,3mm-
Osteosyntheseplatten) konnte eine Vergrößerung der benötigten Kraft bis zum Haft-
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versagen des Verbundes von ca. 75 % beobachtet werden (vgl. Abb. 5.1). Bei einer 
Vergrößerung der Klebefläche um ca. 59 % (resultierende prozentuale Vergrößerung 
der Klebefläche bei Verwendung der 2,0mm-Osteosyntheseplatten im Vergleich zur 
Verwendung der 1,5mm-Osteosyntheseplatten) wurde eine dementsprechende Ver-
größerung der benötigten Kraft von ca. 56 % beobachtet (vgl. Abb. 5.1). Die Steigung 
der graphisch ermittelten Ausgleichsgeraden der gemessenen Haftkräfte entspricht der 
mittleren Haftfestigkeit aller Proben. Die geringe Abweichung zwischen der graphisch 
(vgl. Abb. 5.1, 19,1 MPa) und ausschließlich mathematisch (vgl. Abb. 5.2, 19,3 MPa) 
ermittelten mittleren Haftfestigkeit für alle Proben resultiert aus folgendem Zusam-
menhang. Die mathematische Berechnung der mittleren Haftfestigkeit legt die 
gemessenen mittleren Werte der Haftkräfte der drei resultierenden Klebeflächen 
(A1 = 1,33 mm², A2 = 1,77 mm², A3 = 3,14 mm²) zu Grunde. Bei der graphischen 
Ermittlung der mittleren Haftfestigkeit werden, mit Hilfe der Steigung der graphisch 
ermittelten Ausgleichsgeraden, auch alle Wertepaare zu den nicht untersuchten Klebe-
flächen jenseits von A1 bis A3 berücksichtigt. 
Derzeit werden für beide Komponenten des Adhäsivsystems (KHV und Dualhärtender 
Zement) zwei verschiedene Photopolymerisations-Geräte zur Aktivierung der Poly-
merisation verwendet. Dies ist notwendig, da in beiden Komponenten unterschiedliche 
Photoinitiatoren verwendet werden und nach Habenicht 1990 ein geeignetes Photo-
initiatorsystem immer ein auf den Emissionsbereich der Strahlungsquelle abgestimmtes 
Absorbtionsspektrum aufweisen muss. Um dies zu belegen wurden vergleichende Haft-
festigkeitsuntersuchungen durchgeführt, bei denen jeweils ein Halogen-Gerät sowie ein 
LED-Gerät als Lichtquelle für die Photopolymerisation verwendet wurden. Das 
Halogen-Gerät verfügt im Gegensatz zum LED-Gerät über ein breites Emissionsspek-
trum, dafür aber über eine niedrige Intensität. So wird von einem Halogen-Gerät ein 
breiter Wellenlängenbereich von ca. 380 bis 520 nm emittiert, wodurch eine große 
Bandbreite von Photoinitiatoren, wie bspw. Campherchinon, Phenylpropandion oder 
Lucirin (ein Acylphosphinoxid), aktiviert werden können. Die Intensität des Halogen-
Gerätes ist mit ca. 270 bis 860 mW/cm² jedoch gering und die benötige Photopoly-
merisationszeit von 60 bis 120 sec somit relativ lang. Beim verwendeten LED-Gerät ist 
der emittierte Wellenlängenbereich, aufgrund der den LED-Geräten zu Grunde liegen-
den Halbleitertechnik, hingegen auf ca. 420 bis 480 nm limitiert (blaue Strahlung, spek-
trale Halbwertsbreite ca. 22,9 nm); die Intensität des LED-Gerätes beträgt aber bis zu 
2000 mW/cm². Entsprechend reduziert sich die Polymerisationszeit theoretisch auf bis 
zu ca. 20 sec - vorausgesetzt der Photoinitiator ist entsprechend angepasst. 
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Nach den hier beschriebenen Emissionsspektren und Intensitätsrelationen des Halogen- 
und LED-Gerätes müssten eigentlich die in Kapitel 5.1 dargestellten Haftfestigkeiten 
der Versuchsreihen V und VI umgekehrt sein (Abb. 5.3). Denn für Versuchsreihe V, 
innerhalb derer sowohl der KHV als auch der Dualhärtende Zement mit dem Halogen-
Gerät polymerisiert wurden, ist eine geringere mittlere Haftfestigkeit von 8,5 ± 1,7 MPa 
gemessen worden als für Versuchsreihe VI mit 14,1 ± 6,2 MPa, bei welcher sowohl der 
KHV als auch der Dualhärtende Zement mit dem LED-Gerät polymerisiert wurden 
(vgl. Abb. 5.3, 0 Tage). Wenn das Halogen-Gerät einen breiten Wellenlängenbereich 
emittiert, so müssten sowohl die im KHV als auch die im Dualhärtenden Zement enthal-
tenen Photoinitiatoren aktiviert werden können. Dementsprechend sollten beide Kom-
ponenten des Adhäsivsystems durch das emittierte Licht des Halogen-Gerätes zur Poly-
merisation angeregt werden. Die resultierende Haftfestigkeit müsste also größer aus-
fallen als für die ausschließlich mit dem LED-Gerät polymerisierten Proben. Einen limi-
tierenden Faktor könnte hier jedoch die geringe Intensität des Halogen-Gerätes dar-
stellen, so dass keine optimale Kopolymerisation zwischen Dualhärtendem Zement und 
KHV erzielt werden kann; die Grenzfläche zwischen KHV und Dualhärtendem Zement 
stellt in diesem Fall die Schwachstelle des Verbundes dar. Da das verwendete LED-
Gerät eine im Labor selbst hergestellte, auf den Dualhärtenden Zement zugeschnittene 
Strahlungsquelle hat, ist das emittierte Licht des Gerätes genau auf den im Zement ent-
haltenen Photoinitiator abgestimmt; das LED-Gerät emittiert also einen ganz engen 
Wellenlängenbereich. Folglich kann der Fall eintreten, dass die Photoinitiatoren des 
KHVs nicht zur Polymerisation angeregt werden. In diesem Falle würde der KHV gar 
nicht polymerisieren, da dieser nicht zusätzlich autopolymerisierend ist. Wenn der KHV 
jedoch nicht polymerisiert, bilden sich keine adhäsiven Haftkräfte. Somit sollte also bei 
Versuchsreihe VI (KHV und Dualhärtender Zement mit dem LED-Gerät polymerisiert) 
keine Haftfestigkeit beobachtet werden; gemessen wurden aber 14,1 ± 6,2 MPa. Die 
Haftfestigkeitssteigerung von ehemals 8,5 ± 1,7 MPa bei ausschließlicher Verwendung 
des Halogen-Gerätes (Versuchsreihe V) auf 14,1 ± 6,2 MPa bei ausschließlicher Ver-
wendung des LED-Gerätes (Versuchsreihe VI) könnte in diesem Fall nur durch eine 
optimierte Kopolymerisation von Dualhärtendem Zement und KHV erklärt werden. Die 
weitere Erhöhung der mittleren Haftfestigkeit auf bis zu 26,4 ± 5,7 MPa in Versuchs-
reihe VII (vgl. Abb. 5.3), innerhalb derer der KHV mit dem Halogen-Gerät und der 
Dualhärtende Zement mit dem LED-Gerät polymerisiert wurde, ist dagegen plausibel 
erklärbar. Der KHV wurde mit dem Halogen-Gerät polymerisiert, deren emittierte 
Strahlung die im KHV enthaltenen Photoinitiatoren zur Polymerisation anregt. Somit 
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konnte für den KHV der optimale Polymerisationsgrad erzielt werden. Anschließend 
wurde der Dualhärtende Zement mit dem LED-Gerät polymerisiert, das speziell auf den 
in ihm enthaltenen Photoinitiator abgestimmt war. Auch in diesem Fall wurde der 
optimale Polymerisationsgrad, diesmal für den Dualhärtenden Zement, erreicht. Somit 
konnte, entgegen der von Toledano & Demangeat 2006 aufgestellten These, nach der 
die Photopolymerisation mit Hilfe eines LED-Gerätes keine signifikanten Unterschiede 
zur Polymerisation mit einem Halogen-Gerät aufweist, gleich nach welchen Kriterien 
man sie untersucht - mechanische oder physikalische Eigenschaften, Monomer-Um-
wandlung, Polymerisationstiefe und Endhärte -, in den hier vorgestellten Untersuchun-
gen ein effektiver Unterschied der Haftfestigkeit in Abhängigkeit von der verwendeten 
Lichtquelle festgestellt werden. Die rein zufällige Ermittlung der nahezu konstanten 
Haftfestigkeiten aus Versuchsreihe V bis VII (wie dies bspw. mit der „Tagesform des 
Experimentators“ begründet werden könnte, wenn alle Proben am gleichen Tag herge-
stellt worden wären) kann in diesem Fall ausgeschlossen werden. Denn die Proben 
wurden an unterschiedlichen Tagen gerfertigt und das Knochenmaterial stammte vom 
Rind, jedoch von unterschiedlichen Tieren. 
Weiterführende Haftfestigkeitsuntersuchungen wurden am Kanichenschädel in vitro 
durchgeführt, da die In-vivo-Testung des Adhäsivsystems im Tiermodell ebenfalls beim 
Kaninchen erfolgt. Ein Unterschied zu den bisher vorgestellten In-vitro-Versuchsreihen 
am Rinderfemur lag bei diesen Testreihen in der Zusammensetzung des Dualhärtenden 
Zementes. Denn in vorausgegangenen In-vitro-Vorversuchen am Kaninchenschädel, die 
in dieser Arbeit nicht näher beschrieben werden, wurde eine verminderte Haftfestigkeit 
im Vergleich zu den In-vitro-Untersuchungen am Rinderfemur festgestellt. Dies ist 
wahrscheinlich damit zu begründen, dass der Dualhärtende Zement zum Zeitpunkt der 
Haftfestigkeitstests seine „Endfestigkeit“ noch nicht erreicht hatte, was an der Zugabe 
des Inhibitors zum Dualhärtenden Zement (zur Verlängerung der Verarbeitungszeit) lag 
und somit das Haftsystem schließlich kohäsiv innerhalb des Dualhärtenden Zementes 
scheiterte. Aus diesem Grunde wurden die ergänzenden In-vitro-Versuchsreihen am 
Kaninchenschädel ohne zusätzlichen Inhibitor im Zement durchgeführt. Ein weiterer 
Unterschied der Versuchsreihen bestand darin, dass der Dualhärtende Zement innerhalb 
der Versuchsreihen IV bis VII am Rinderfemur mit dem selbst konstruierten LED-Gerät 
und innerhalb der Versuchsreihen VIII bis XI am Kaninchen mit dem kommerziell 
erhältlichen K-LED-Gerät erfolgte. 
Die mittlere Haftfestigkeit der adhäsiv fixierten Osteosyntheseplatten an der kortikalen, 
glatten und unstrukturierten Knochenstruktur des Kaninchennasenrückens ist mit 
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28,9 ± 3,9 MPa (vgl. Abb. 5.4, 0 Tage) vergleichbar mit dem ebenfalls am kortikalen, 
glatten und dichten Rinderfemurknochen ermittelten mittleren Wert für die Haftfestig-
keit von 26,4 ± 5,7 MPa (vgl. Abb. 5.3, Versuchsreihe VII, 0 Tage). Aus diesen Ergeb-
nissen lässt sich zum Einen der Schluss ziehen, dass beide LED-Geräte den gleichen 
Effekt bezüglich der Polymerisation auf den Dualhärtenden Zement sowie für das 
gesamte Adhäsivsystem (KHV und Dualhärtender Zement) haben, was sich in den oben 
genannten erzielbaren Haftfestigkeiten wiederspiegelt. Zum Anderen deuten die Ergeb-
nisse bereits auf die Übertragbarkeit der am kortikalen Rinderfemurknochen 
gewonnenen Ergebnisse auf den kortikalen Kaninchenknochen hin, was insbesondere 
im Hinblick auf die In-vivo-Versuchsdurchführung am Kaninchen eine wichtige 
Erkenntnis darstellt. 
Wie bereits in Kapitel 4.2 ausführlich beschrieben, variiert die kortikale Knochenstruk-
tur des Kaninchens innerhalb des Schädels. Die makroskopische Oberflächenstruktur ist 
am Nasenrücken dicht, glatt und unstrukturiert, was vergleichbar mit dem Deckmantel 
der Diaphyse des Rinderbeins ist (deshalb wahrscheinlich auch die oben aufgeführten 
vergleichbaren Werte der Haftfestigkeit). Die Knochenoberfläche am Schädeldach hin-
gegen ist strukturiert und weist Vertiefungen auf, welche die Ausläufer der Versor-
gungskanälchen des Knochens darstellen könnten (etwa vergleichbar mit den sog. 
Volkmann´schen Kanälen, vgl. Kap. 2.5). Bei der Entfernung des Periosts werden diese 
Kanälchen oberflächlich freigelegt, so dass der applizierte KHV diese infiltriert und die 
resultierende Schichtdicke des KHVs herabgesetzt wird. Wie in Kapitel 2.2 bereits 
erläutert, besteht ein direkter Zusammenhang zwischen der Oberflächenrauheit, der 
applizierten Klebschichtdicke und der resultierenden Haftfestigkeit. Nach Abbildung 
2.3 sollte bei einer konstanten Oberflächenrauheit eine definierte Klebschichtdicke 
weder unterschritten noch überschritten werden, da beides eine Verringerung der 
resultierenden Haftfestigkeit bewirken würde [Combe 1984]. In Anlehnung an diese 
Theorie, könnte der beobachtete Abfall der mittleren Haftfestigkeit um ca. 30 % von 
28,9 ± 3,9 MPa (gemessen am Nasenrücken des Kaninchens, unstrukturierter Knochen) 
auf 19,8 ± 5,2 MPa (gemessen am Schädeldach des Kaninchens, strukturierter Knochen) 
erklärt werden (vgl. Abb. 5.4). Denn wenn der strukturierte Knochen vom KHV besser 
infiltriert wird als der unstrukturierte, so ist die resultierende Schichtdicke des KHVs 
beim strukturierten Knochen geringer. Wird dadurch die kritische Schichtdicke des 
KHVs unterschritten, so fällt der Wert der Haftfestigkeit ab. Um die entstandene Diffe-
renz der Klebschichtdicke wieder auszugleichen, wurden ergänzende Untersuchungen 
durchgeführt, in denen der KHV am strukturierten Schädelknochen zweischichtig appli-
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ziert wurde. Das Ergebniss der mittleren Haftfestigkeit von jetzt 26,5 ± 10,8 MPa am 
strukturierten Schädeldach des Kaninchens bei zweischichtiger Applikation des KHVs 
ist wieder vergleichbar mit dem oben beschriebenen Ergebnis der Haftfestigkeit für die 
adhäsive Fixation der Osteosyntheseplatten am glatten, unstrukturierten Nasenrücken 
des Kaninchens mit 28,9 ± 3,9 MPa bei einschichtiger Applikation des KHVs. Somit 
kann davon ausgegangen werden, dass bei einschichtiger Applikation des KHVs auf 
dem strukturierten Knochen tatsächlich eine zu geringe Schichtdicke resultiert, welche 
die Haftfestigkeit herabsetzt, wie dies in Abbildung 2.3 dargestellt ist. Die Theorie über 
die Klebschichtdicke, nach der die Haftfestigkeit auch herabgesetzt wird, wenn eine 
definierte Klebschichtdicke überschritten wird, wird durch die Ergebnisse der gleichen 
Versuchsreihe aus Kapitel 5.2 ebenfalls unterstrichen. Denn für die Versuche, in denen 
der KHV zweischichtig auf dem glatten, unstrukturierten Knochen des Kaninchennasen-
rückens appliziert wurde, war ein Haftfestigkeitsabfall um 35 % auf 18,8 ± 3,2 MPa, im 
Vergleich zur einschichtigen Applikation des KHVs (28,9 ± 3,9 MPa) zu verzeichnen. 
Als Schlussfolgerung ist aus den In-vitro-Untersuchungen am Kaninchenschädel (Ver-
suchsreihen VIII bis XI) zu ziehen, dass die Anzahl der Applikationsschichten des 
KHVs an die Beschaffenheit der jeweiligen Oberflächenstruktur des Knochens ange-
passt werden muss. Bei einer glatten, komplett dichten und unstrukturierten Knochen-
struktur ist die einschichtige Applikation des KHVs empfehlenswert, wohingegen bei 
einer strukturierten Knochenoberfläche - bei der die Vertiefungen bzw. die Ausläufer 
der Versorgungskanälchen makroskopisch sichtbar sind - die zweischichtige Applikation 
des KHVs zur Erzielung der maximalen Haftfestigkeit zu empfehlen ist, in Überein-
stimmung mit Habenicht 1990. 
Innerhalb der am Kaninchenschädel durchgeführten Schrauben-Ausreissversuche mit 
den 1,3mm-Schrauben von 3 mm Länge wurde eine durchschnittliche Klemmspannung 
von 20,9 ± 14,1 MPa (vgl. Abb. 5.6) ermittelt: Dieser Wert liegt unterhalb der maximal 
ermittelten durchschnittlichen Haftfestigkeit der adhäsiv fixierten Platten am kortikalen 
Rinderknochen von 26,4 ± 5,7 MPa (vgl. Abb. 5.3, Versuchsreihe VII, 0 Tage) sowie 
unterhalb der maximal ermittelten Werte am Nasenrücken des Kaninchens mit 
28,9 ± 3,9 MPa und am Schädeldach des Kaninchens mit 26,5 ± 10,8 MPa (vgl. Abb. 
5.4). Somit wäre für die Fixation der Osteosyntheseplatten in Bereichen dünner korti-
kaler Knochenlamellen, wie diese im Schädelbereich vorliegen, die adhäsive Fixation 
der Platten zu favorisieren. Vergleichbare Werte aus der Literatur zu Schraubenklemm-
spannungen können nicht angegeben werden, da in den zu Ggrunde liegenden Versu-
chen, wie bereits in Kapitel 6.1 beschrieben, unterschiedliche Studiendesigns angewen-
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det wurden; dies betrifft sowohl die Materialwahl (Schrauben mit diversen Durch-
messern und Längen, wahlweise selbstschneidend, Stähle oder wahlweise Kunststoffe 
auf organischer oder synthetischer Basis) als auch den Versuchsaufbau (Drehmoment-
vorgabe, Kraftrate für den Zugversuch). In einer Studie von Heidemann et al. 1998 
wurden bspw. Schrauben-Ausreissversuche mit 1,5mm-Schrauben von 7 mm Länge an 
2, 3 und 4 mm dicken Knochenproben durchgeführt; an den 2 mm dicken Knochen-
proben wurde eine Klemmkraft von ca. 400 N ermittelt. Wegen des größeren Durch-
messers und der größeren Länge dieser Schrauben kann dieser Wert jedoch nicht direkt 
mit dem in dieser Arbeit ermitteltem Wert von ca. 28 N (vgl. Abb. 5.5) für die 1,3mm-
Schrauben von 3 mm Länge verglichen werden. 
Die in Kapitel 5.1 bis 5.3 dargestellten Ergebnisse zeigen teilweise sehr große 
Standardabweichungen von bis zu 64 % bei der adhäsiven Fixation der Platten und bis 
zu 67 % bei der Verschraubung der Platten. Solche Standardabweichungen sind häufig 
bei Versuchen an biologischen Materialien zu beobachten. Auch bei den Ergebnissen 
der in Kapitel 6.1 beschriebenen Untersuchungen von Bekes 2003 und Maurer et al. 
2004 sind bei den Versuchsdurchführungen zur adhäsiven Fixation am Knochen und am 
Dentin ebenfalls Standardabweichungen von bis zu 45 % gemessen worden. Im Gegen-
satz zu synthetisch hergestellten Werkstoffen variiert Knochenmaterial in seinen che-
mischen und biochemischen Eigenschaften sowie in der Oberflächenstruktur und in der 
Dicke der kortikalen Knochenlamelle; dies gilt sowohl für humanen als auch für 
tierischen Knochen. Die Knochenproben, die in dieser Studie verwendet wurden, ent-
stammen zwar demselben Schlachthof, sind aber von unterschiedlichen Tieren an unter-
schiedlichen Tagen geerntet worden. Des Weiteren ist zu bedenken, dass für die Proben-
präparation das Periost des Deckknochens mit einem Raspatorium entfernt werden 
muss. Da im Anschluss keine chemische Behandlung des Knochens wie bspw. durch 
das Ätzen erfolgt, wie dies bei den DHV der Fall ist, und auch keine mechanische 
Bearbeitung, wie bspw. durch das Beschleifen des Knochens erfolgen kann (wie dies 
aber in den meisten Studien der Fall ist, wenn DHV auf ihre Haftung am Knochen 
getestet werden) ist davon auszugehen, dass mikroskopisch feine Reste des Periosts auf 
den Knochenproben verbleiben. Folgend können diese den Haftverbund mehr oder 
minder beeinträchtigen und somit die große Streuung der Haftfestigkeit bedingen. 
Allein diese Variablen beinhalten schon eine Vielzahl unkontrollierbarer Faktoren 
bezüglich des verwendeten Biomaterials. Ähnlich große Standardabweichungen wurden 
in der Arbeit von Ansell & Scales 1968 beobachtet. Diese Autoren führten Schrauben-
Ausreissversuche zur Ermittlung der Klemmspannungen von Schrauben für die konven-
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tionelle Fixation von Osteosyntheseplatten im direkten Vergleich am Knochen und am 
synthetischen Material durch [Ansell & Scales 1968]. Sie konnten zeigen, dass die 
durchschnittlichen Haltekräfte der Schrauben am Knochen mit denen am synthetischen 
Material übereinstimmen, die Standardabweichung der Messungen am Knochen waren 
jedoch im Vergleich zu denen am synthetischen Material sehr groß. Für die Durchfüh-
rung weiterer Schrauben-Ausreissversuche im Rahmen der Weiterentwicklung des 
Schraubendesigns forderten sie dementsprechend ein synthetisches Standardmaterial an 
Stelle der Verwendung von Knochen, so dass sich die Streuung der Messwerte reduziert 
[Ansell & Scales 1968]. Anfang der 1970er Jahre wurde ein Phenolharz als geeignetes 
Standardmaterial für Schrauben-Ausreissversuche vorgeschlagen, das in den Untersu-
chungen von Hughes & Jordan 1972 und von Schmid & Dirr 1980 auf Eignung getestet 
wurde. Heidemann et al. 1998 erweiterte die Untersuchungen zur Erprobung eines 
geeigneten synthestischen Standardmaterials für Schrauben-Ausreissversuche. Getestet 
wurden die Schraubenhaltekräfte in Schweineknochen, Buchenholz und Polyvenyl-
chlorid (PVC). Einerseits konnten in diesen Versuchen die hohen Standardabwei-
chungen für die im Schweineknochen fixierten Schrauben noch einmal bestätigt werden 
und andererseits wurde gezeigt, dass bei der Verwendung von PVC die geringsten Stan-
dardabweichungen beobachtet werden [Heidemann et al. 1998]. In der vorliegenden 
Arbeit wäre es jedoch nicht zweckmäßig gewesen, ein synthetisches Material an Stelle 
von Knochen zu verwenden, da die Adhäsivtechnik gerade am Knochen getestet werden 
sollte. Für die Durchführung der in dieser Arbeit vorgestellten Schrauben-Ausreiss-
versuche wurde mit Ausblick auf die folgenden In-vivo-Untersuchungen im Tiermodell, 
als Knochenmaterial die Schädelkalotte des Kaninchens gewählt, um vergleichbare 
Werte der Klemmspannungen von konventionell geschraubten zu den Haftfestigkeiten 
adhäsivtechnisch fixierter Osteosyntheseplatten zu erhalten. 
Insgesamt ist festzuhalten, dass die am kortikalen Rinderknochen gewonnenen Ergeb-
nisse der Haftfestigkeit von adhäsiv fixierten Osteosyntheseplatten auf die Ergebnisse 
am Kaninchenschädel übertragbar sind. In diesem Fall muss jedoch die Oberflächen-
struktur des Schädels differenziert betrachtet werden, so dass sich eine angepasste 
Anzahl der Applikationsschichten für den KHV ergibt. Im Vergleich zu den geschraub-
ten Osteosyntheseplatten konnten ähnlich große, teilweise auch höhere Haftfestigkeits-
werte bei den adhäsiv fixierten Platten ermittelt werden. Sollten sich die in vitro ermit-
telten Ergebnisse in vivo am Kaninchenschädel bestätigen und diese Ergebnisse in vivo 
auf den humanen Knochen des Mittelgesichtsbereich übertragen lassen, so kann die hier 
vorgestellte innovative Technik zur adhäsiven Fixation der Platten eine unbedingt erwä-
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genswerte konkurrierende Alternative zur herkömmlichen Befestigung der Platten mit 
Schrauben darstellen, insbesondere wenn die Platten an dünnen Knochenlamellen oder 
kleinen Knochensplittern in nichtlastragenden Bereichen des Mittelgesichtes fixiert 
werden müssen. 
6.4 Angewandtes Studiendesign 
In-vitro-Untersuchungen können immer nur eine Annäherung an die Situation in vivo 
sein. Um erste Daten bspw. zu einem neu entwickeltem Knochenadhäsivsystem zu 
gewinnen, ist es grundsätzlich unerlässlich, bei In-vitro-Experimenten Knochen zu ver-
wenden, die aus frisch geschlachteten Tieren herauspräpariert wurden. Da es sich in den 
meisten Fällen um frischen Knochen (Schlachtung der Tiere am Tag der Probenferti-
gung) handelt, wird die tiefgefrorene Lagerung der Proben bis zur Weiterverarbeitung 
„frisch tiefgefroren“ genannt, wie dies auch aus den zahlreichen in Kapitel 6.1 vorge-
stellten experimentellen In-vitro-Studien hervorgeht. In diesen Studien wird ebenfalls 
Knochenmaterial vom frisch geschlachteten Schaf, Kaninchen, Rind und vom Schwein 
verwendet, oder, wenn das Material nicht unmittelbar verwendet wird, frisch tiefgefro-
ren. Die histologischen und biochemischen Unterschiede zwischen Knochen in vivo und 
ex vivo sowie der Einfluss des Einfrierens und des Auftauens des Knochenmaterials 
wurden in dieser Studie nicht untersucht. 
Da die klinische Anwendung des in dieser Studie vorgestellten Adhäsivsystems im 
humanen Mittelgesichtsbereich erfolgen soll, der Knochen in diesem Bereich kortikal 
und glatt ist, musste für die Durchführung der In-vitro-Experimente ein vergleichbarer 
Knochen mit ebenfalls kortikaler und dichter Oberfläche ausgewählt werden. Im Falle 
der adhäsiven Fixation am kortikalen Knochen kommt es dabei nicht auf die Dicke der 
Knochenlamelle oder den inneren strukturellen Aufbau an, sondern auf die kortikale, 
dichte und glatte Oberflächenstruktur des Knochens. Zur Durchführung der in dieser 
Arbeit vorgestellten In-vitro-Untersuchungen wurde der diaphysäre Deckknochen des 
Rinderfemurs ausgewählt, da die Ossifikation des Deckknochens der Diaphyse eben-
falls wie die des Gesichtsschädels desmal erfolgt [Rohen 1988, Adler 2004]. 
Um die Körpertemperatur und -feuchtigkeit in vitro zu simulieren, erfolgte die 
Lagerung der gefertigten Zugproben bei 37°C in 0,9%iger NaCl-Lösung. Bei den 
gewählten Lagerungszeiten von bis zu 56 Tagen sind jedoch bereits Zersetzungserschei-
nungen des Knochenmaterials zu beobachten; dementsprechend lässt auch die Eigen-
festigkeit des Knochens nach. Über den gesamten Beobachtungszeitraum bis zu 
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56 Tagen Lagerung der Proben konnten innerhalb der Versuchsreihen V bis VII 
dennoch relativ konstante Werte für die Haftfestigkeit ermittelt werden (vgl. Abb. 5.3). 
Man könnte aus dieser Beobachtung schließen, dass die Zersetzungserscheinungen des 
Knochens keinen negativen Einfluss auf den Haftverbund von Dualhärtendem Zement 
zum Knochen ausüben. Es ist jedoch anzumerken, dass die hygienischen Bedingungen 
für derartig lange Lagerungszeiten in vitro nahezu unzumutbar für den Experimentator 
sind. Aus diesem Grunde ist es empfehlenswert von einer längeren Lagerung als 
21 Tage abzusehen. Des Weiteren ist zu Beachten, dass Knochengewebe, im Gegensatz 
zu Dentin, unter physiologischen Voraussetzungen beim Erwachsenen mit einer 
Umsatzrate von 5 bis 20 % im Jahr erneuert wird, was mit den sog. Knochenumbau-
vorgängen beschrieben wird [Bekes 2003]. Denn trotz der in Kapitel 2.5 erläuterten 
strukturellen und chemischen Gemeinsamkeiten von Knochen und Dentin unterscheiden 
sich diese beiden Gewebe bei histologischer Betrachtung. Nach der Bildung des 
Dentins unterliegt dieses nur noch einem geringen morphologischen Wandel. Ist die 
Adhäsion eines Bondingmaterials am Dentin einmal erreicht, führen die geringen 
physiologischen Umbauvorgänge nicht mehr zum Bruch in der Adhäsionsfläche. Bei 
den erwähnten Knochenumbauvorgängen hingegen besteht die Hauptaufgabe der Osteo-
blasten darin, die organische, kollagene Matrix des Knochens neu zu bilden, während 
die Osteozyten den Knochenanbau fortsetzen; die Knochenresorption wird über die 
Osteoklasten reguliert [Soost 2001, Erli et al. 2003]. Der resultierende Effekt der 
Knochenumbauvorgänge bei zusätzlicher lokaler Belastung der adhäsiven Haftfläche 
könnte somit Einfluss auf die Haftfestigkeit des Adhäsivs nehmen [Bekes 2003]. 
Knochenumbauvorgänge können bei der experimentellen Durchführung in vitro jedoch 
nicht simuliert werden. Dementsprechend können mit den Lagerungszeiten der Proben 
der in dieser Arbeit vorgestellten Untersuchungen von bis zu 8 Wochen nur hydro-
lysebedingte Einflüsse auf den Haftverbund von Zement und Knochen simuliert 
werden. Welchen Einfluss die Knochenumbauvorgänge auf den Adhäsivverbund in 
vivo ausüben, kann daher nur im Tierexperiment bzw. in einer anschließenden 
klinischen Studie verifiziert werden. Da die Osteosyntheseplatten im Allgemeinen 
jedoch auch nur für die Dauer der Knochenheilung - dies entspricht ca. 6 bis 8 oder 
12 Wochen - im Organismus verbleiben sollen, ist es fraglich, ob in dieser Zeitspanne 
bereits Knochenumbauvorgänge in einem Maße stattfinden, dass sie Einfluss auf den 
Adhäsivverbund ausüben könnten. In diesem Zusammenhang müssen die Knochen-
umbauvorgänge des gewählten Tiermodells für diese Studie ebenfalls entsprechend 
mitbedacht werden. 
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6.5 Anforderungsprofil, Biokompatibilität, klinische Umsetzung                     
und Optimierung des Adhäsivsystems 
Das in dieser Arbeit neu vorgestellte, auf seine Haftfestigkeit zum Knochen untersuchte 
Adhäsivsystem zur klebetechnischen Fixation von Osteosyntheseplatten im Mittel-
gesichtsbereich wird im Folgenden hinsichtlich der Kriterien eines Anforderungsprofils 
an medizinische Klebstoffe, aufgestellt von Heiss et al. 2006, kritisch bewertet. 
An oberster Stelle der Betrachtungen zur Biokompatibilität steht die Forderung der 
nicht toxischen, nicht kanzerogenen und nicht teratogenen Wirkung des Adhäsivsystems 
auf den Organismus sowie der Ausschluss von Gewebereaktionen und Gewebenekro-
sen. Untersuchungen bezüglich möglicher Gewebereaktionen waren nicht Bestandteil 
dieser Studie. Jedoch geht aus den in Kapitel 6.2 beschriebenen Zellkulturtests von 
Mumme 2007 zum ursprünglichen KHV, getestet ohne GA - dies entspricht dann an-
näherend dem in dieser Arbeit verwendeten KHV- hervor, dass dem KHV keine Zyto-
toxizität nachgewiesen werden konnte. Im Tierexperiment am Schaf von Mumme 2007, 
ebenfalls in Kapitel 6.2 beschrieben, waren bei einer Standzeit der Tiere von insgesamt 
9 Monaten weder toxische noch kanzerogene Wirkungen sowie weder Gewebereak-
tionen noch Gewebenekrosen als Reaktion auf den KHV (hier sogar mit GA getestet) 
erkennbar. Die Durchführung von weiteren Biokompatibilitätstests wird dennoch einen 
wesentlichen Bestandteil weiterer Untersuchungen zu dem hier vorgestellten KHV dar-
stellen. Um den Anforderungen bezüglich der Biokompatibilität auch im Hinblick auf 
den verwendeten Dualhärtenden Zement gerecht zu werden, wurde dieser in enger An-
lehnung an die kommerziell erhältlichen Knochenzemente modifiziert. Denn diese sind 
bereits seit Jahrzehnten zur Anwendung im Organismus nach dem Medizinprodukte-
gesetz (MPG) zugelassen und als Biomaterial anerkannt [Ratner 1996], auch wenn dies 
in der Literatur immer noch kontrovers diskutiert wird, vergleichbar mit GA. Wie 
bereits in Kapitel 6.2 bei den Zellkulturtestungen erläutert, wird den Knochenzementen, 
insbesondere dem MMA, eine toxische Wirkung nachgewiesen [Kalteis et al. 2004]. Da 
derzeit aber keine adäquate Alternative zum Knochenzement existiert, wird dieser auch 
weiterhin für die zementierte Implantation seine Anwendung finden. Nach dem Dosis-
Wirkungs-Prinzip kann für den in dieser Arbeit vorgestellten Anwendungsfall, bei Ver-
wendung von ca. 2,6 mg Dualhärtendem Zement pro Schraublochareal der Platte 
(Klebefläche mal Klebschichtdicke von 2 mm: 1,33 mm² x 2 mm = 2,65 mm³; ent-
spricht 2,7 mg bei einer Dichte von 1 g/cm³), im Vergleich zur Verwendung von ca. 
40 g Knochenzement bei der Zementierung des Tibiaplateaus mit Refobacin 
 79 
Palacos® R (Heraeus Kulzer, Hanau, Deutschland), davon ausgegangen werden, dass 
der Einfluss des MMAs auf das Gewebe vernachlässigbar sein sollte. Zudem ist durch 
die Modifikation des Dualhärtenden Zementes hinsichtlich der Photopolymerisier-
barkeit nach Schuster 2005 zusätzlich eine Erhöhung der Konversionsrate - als Maß für 
den Umsetzungsgrad der Monomermoleküle des Dualhärtenden Zementes - erreichbar 
(vgl. Kap. 2.4). Somit ist zudem die Restmonomerfreisetzung, die u.a. den Anstoß zur 
Diskussion der toxischen Wirkung der Knochenzemente liefert, in dem in dieser Arbeit 
verwendeten Dualhärtenden Zement verringert. 
Eine weitere Anforderung an die Biokompatibilität stellt die nach Heiss et al. 2006 ge-
forderte möglichst geringe Wärmeentwicklung des Adhäsivs während der exothermen 
Polymerisation dar. Denn die Polymerisation des MMAs ist immer mit einer Wärmeent-
wicklung verbunden (vgl. Kap. 2.4), welche die Gefahr der Hitzeschädigung des 
Knochengewebes in sich birgt [Biehl et al. 1974]. Da die Wärmeentwicklung des Dual-
härtenden Zementes u.a. aber auch von der Applikationsmenge abhängt, ist es möglich, 
dass in dem hier vorgestellten Anwendungsfall die Polymerisationstemperatur, ver-
glichen mit der bei der Anwendung in der Orthopädie und Unfallchirurgie, sogar redu-
ziert ist. Denn im Vergleich zu den beim zementierten Tibiaplateau verwendeten 
Zementmengen von ca. 40 g wird in dem hier vorgestellten Anwendungsfall lediglich, 
wie oben bereits erwähnt, ein Bruchteil eines Gramms (2,7 mg) appliziert. Aus der 
Reduktion der Applikationsmenge resultiert auch eine Reduktion der Wärmeentwick-
lung während der Polymerisation. Da bspw. bei der zementierten Hüftendoprothese 
oder der Kniegelenksendoprothetik ein Großteil der Polymerisationswärme über das 
Implantat-Metall abgeleitet wird [Biehl et al. 1974], kann auch in dem hier vorgestellten 
Anwendungsfall davon ausgegangen werden, dass die enstehende Wärme über die 
Osteosyntheseplatten und nicht vorwiegend über das Gewebe abgeleitet wird. Sollte die 
entstehende Polymerisationswärme dennoch ein Problem bezüglich potentieller 
Gewebeschädigungen darstellen, könnte durch die zusätzliche Kühlung des Implantat-
Metalls vor der Implantation die Polymersiationswärme noch zusätzlich gesenkt 
werden, wie aus einer Studie von Biehl et al. 1974 hervorgeht. 
Bezüglich der Verbundfestigkeit des Adhäsivsystems wird die Adhäsionsmöglichkeit an 
feuchten Oberflächen sowie die Aushärtung im feuchten Milieu gefordert [Heiss et al. 
2006]. Eine feuchte Oberfläche des Systems - in diesem Falle des Knochens - war bei 
dem entwickelten KHV sogar unabdingbar erwünscht (vergleichbar mit den DHV, vgl. 
Kap. 2.6). Denn erst durch die feuchte Oberfläche wird in diesem Falle die Infiltration 
der Monomere erleichtert, vergleichbar mit der „Wet-Bonding-Technik“ bei den DHV 
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(vgl. Kap. 2.6). Des Weiteren werden große Primärhaftfestigkeiten in situ gefordert, so 
dass eine frühzeitige körperliche Belastung ermöglicht werden kann; eine relative 
Elastizität des Verbundes soll dabei den auftretenden Zug-, Scher- oder Kompressions-
kräften standhalten. Für die Entwicklung des vorgestellten Adhäsivsystems ist die 
Forderung nach frühzeitiger körperlicher Belastung insofern vernachlässigbar, als dass 
die klinische Anwendung des Systems - zur adhäsiven Fixation von Osteosynthese-
platten - zunächst für nichtlasttragende Bereiche des Mittelgesichts vorgesehen ist. 
Dennoch sollte bei dem in dieser Arbeit vorgestellten Adhäsivsystem eine Primär-
stabilität der Platten am Knochen erzielt werden, was durch die Modifikation des 
Zementes hinsichtlich der Möglichkeit zur Photopolymerisation realisiert wurde. Somit 
ist derzeit nach 240 sec Photopolymerisationszeit eine Primärstabilität der Platten von 
8,5 ± 1,7 MPa bis 26,4 ± 5,7 MPa (abhängig vom verwendeten Photopolymerisations-
Gerät, vgl. Abb. 5.3) erzielbar. Die geforderte Hydrolysestabilität konnte in vitro über 
einen Lagerungszeitraum bis zu 56 Tagen nachgewiesen werden (vgl. Kap. 5.1, Abb. 
5.3). Des Weiteren wäre nach Heiss et al. 2006 das adhäsive Haftvermögen eines 
Knochen-Adhäsivs auch am spongiösen, eher fettigen Knochen wünschenswert. Auch 
diese Möglichkeit wird derzeit in einer Studie zur zementierten Bandscheibenendo-
prothese mit ersten vielversprechenden Ergebnissen erprobt (vgl. Kap. 6.6). 
Zu den Kriterien des Anforderungsprofils an einen Klebstoff für medizinische Anwen-
dungen zählt nach Heiss et al. 2006 ebenso eine unkomplizierte Handhabung des 
Adhäsivsystems mit variabler Viskosität für den jeweiligen Anwendungsfall wie eine 
steuerbare und schnelle Aushärtezeit des Adhäsivs. Für die unkompliziertere Hand-
habung des Adhäsivsystems, bestehend aus KHV und Dualhärtendem Zement, wäre die 
Entwicklung eines ein Ein-Schritt-Systems, vergleichbar mit den One-bottle-Sytemen 
der DHV (vgl. Kap. 2.6), erstrebenswert. Denn dann könnte die Platte auf dem fraktu-
rierten Knochen positioniert und anschließend das Adhäsiv in einem Schritt durch das 
Schraublochareal der Platte appliziert und photopolymerisiert werden. Mit einem Ein-
Schritt-System könnte auch dem in der klinischen Anwendung wahrscheinlich auftre-
tendem Problem entgegengewirkt werden, welches bei den zuletzt durchgeführten 
Versuchen am Kaninchenschädel offenbar wurde. Dies betrifft die Kontamination des 
bereits applizierten und photopolymerisierten KHVs durch Körperflüssigkeiten, wie 
bspw. Blut oder Liquor. Das Problem entsteht dann, wenn der kontaminierte KHV vor 
der Applikation des Dualhärtenden Zementes nicht vollständig von anhaftenden 
Flüssigkeiten gereinigt werden kann. Denn durch eine Flüssigkeitsbarriere zwischen 
dem KHV und dem Dualhärtenden Zement wird die erforderliche Kopolymerisation der 
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beiden Komponenten erheblich beeinträchtigt wenn nicht sogar ganz verhindert, so dass 
kein fester Verbund in der Grenzschicht der zwei Komponenten entsteht. Das Haft-
versagen des Adhäsivsystems wird dementsprechend nicht in der Grenzschicht vom 
Knochen zum KHV, sondern in der Grenzschicht vom KHV zum Dualhärtenden 
Zement erfolgen. Wenn der KHV und der Dualhärtende Zement in einem Schritt appli-
ziert werden könnten, ließe sich nicht nur die Handhabung des Adhäsivsystems wesent-
lich vereinfachen, sondern es ließe sich insbesondere auch die Photopolymerisationszeit 
von derzeit bis zu 240 sec (60 sec für den KHV und 180 sec für den Dualhärtenden 
Zement) auf ca. 120 sec oder weniger reduzieren. Somit könnte auch der Forderung 
nach einer steuerbare und schnelle Aushärtezeit des Adhäsivs, welche auch nach Perry 
& Youngson 1995 für den operativen Ablauf als unerlässlich anzusehen ist, nachge-
kommen werden. Bei vorläufiger weiterer Anwendung des Zwei-Schritt-Systems sollte 
in Zukunft die Polymerisationszeit sowohl für den Dualhärtenden Zement als auch für 
den KHV verkürzt werden, denn zu lange Wartezeiten während der Plattenfixation 
bewirken auch ein unerwünschtes Austrocknen des Knochens. Die Polymerisationszeit 
kann in weiteren Entwicklungsarbeiten bspw. durch die weitere Optimierung der 
Lichtintensität bewirkt werden. Da die Kühlung der heutzutage verwendeten LED über 
eine interne Kühlmasse erfolgt und somit nicht mehr so aufwendig gestaltet werden 
muss wie bei den ehemals verwendeten Halogenlampen - diese werden mit einem 
internen Ventilator gekühlt -, stellt die Forderung nach höheren Intensitäten dies-
bezüglich auch kein Problem mehr in der technischen Umsetzung dar. Derzeit werden 
kommerziell neue Lichtquellen angeboten, wie bspw. von der Fa. Satelec-Aceton 
Equipment, bei denen neben der gezielten Eingrenzung der Emmissionsspektren 
insbesondere die Intensität der Lichtquelle bis auf ca. 2000 mW/cm² erhöht werden 
konnte. Bei weiterer Anwendung des Zwei-Schritt-Systems wäre die Entwicklung eines 
einzigen Photopolymerisations-Gerätes denkbar, in dem zwei Strahlungsquellen enthal-
ten sind, passend zu den Photoinitiatoren im KHV und im Dualhärtenden Zement. 
Alternativ könnte zur Optimierung des Zwei-Schritt-Systems derselbe Photoinitiator im 
KHV als auch im Dualhärtenden Zement verwendet werden. 
Um die Nachteile des notwendigen Zweiteingriffs zur Entfernung der Osteosynthese-
materialien nach erfolgter Knochenheilung zu überwinden, werden schon seit über 30 
Jahren Bemühungen unternommen, resorbierbare Osteosynthesematerialien zu ent-
wickeln [Schettler 2007]. Doch ein ideales Implantatmaterial hat sich noch nicht eta-
blieren können. Bei den nichtresorbierbaren Systemen wird die Entfernung der Platten 
allgemein kontrovers disutiert. Denn zum Einen wird der Patient erneut einem opera-
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tiven Eingriff mit allen möglichen Risiken ausgesetzt und darüber hinaus sind die 
sozialen, wirtschaftlichen und gesundheitspolitischen Aspekte eines operativen Zweit-
eingriffs auch nicht außer Acht zu lassen. Es gibt jedoch auch Argumente, die für die 
Plattenentfernung nach erfolgter Knochenheilung sprechen, bspw. wenn allergische 
Reaktionen auf das Implantatmaterial, Infektionen oder Schmerzen auftreten [Aziz et al. 
2005]. Weitere Faktoren, bei denen die Platten entfernt werden sollten, sind bspw. die 
Tastbarkeit der Platten unter der Haut oder Kälteempfindlichkeit in Zusammenhang mit 
den Platten sowie ein post-operatives Schraubenversagen, so dass die feste Verankerung 
der Platten nicht mehr gewährleistet ist [Luhr 1991, Aziz et al. 2005]. Nach Aziz et al. 
2005 sollten die Platten langfristig gesehen auch wegen beobachteter Titanpartikel im 
Umfeld des Osteosynthesematerials und damit verbundenen degenerativen Gewebe-
veränderungen nach erfolgter Knochenheilung wieder entfernt werden [Aziz et al. 
2005]. Im Vergleich zu den bereits erwähnten resorbierbaren Systemen, die gerade auf 
Grund der Problematik, die mit der Metallentfernung einhergeht, entwickelt wurden, 
kann die Plattenentfernung und somit ein Zweiteingriff auch bei der in dieser Arbeit 
vorgestellten innovativen Adhäsivtechnik nicht vermieden werden. Somit stellt die Ent-
wicklung der adhäsiven Befestigungstechnik für Osteosyntheseplatten aber einen 
wichtigen Schritt zur weiteren Optimierung der Anwendung von metallischem Osteo-
synthesematerial zunächst in den Bereichen dar, wo die Verwendung von Schrauben 
nicht möglich ist. Zudem ist im Vergleich zur Osteosynthese mit herkömmlicher 
Fixierung durch Verschraubung bei der adhäsivtechnischen Befestigung der Platten eine 
wesentlich geringere Gewebetraumatisierung zu erwarten. 
Im direkten Zusammenhang mit der Plattenentfernung muss auch das Debonding der 
adhäsiv fixierten Platten diskutiert werden. Sollte das Adhäsivsystem in vivo über den 
gesamten Zeitraum der Knochenheilung die adhäsive Haftung am Knochen gewähr-
leisten - wie dies aus den Ergebnissen der In-vitro-Experimente derzeit abgeleitet 
werden kann - so muss für den Fall der anschließenden Plattenentfernung eine Methode 
zum Ablösen bzw. zum Entkleben des Adhäsivsystems untersucht werden. Grundsätz-
liche Lösungsansätze zum Entkleben sind thermischer, chemischer oder mechanischer 
Natur. Bei der thermischen Entklebung wird das Adhäsiv erhitzt bis dieses erweicht und 
sich im Folgenden vom Adhäsionspartner löst. Die Erhitzung kann bspw. durch das 
Anlegen einer elektrischen Spannung erzeugt werden, wie dies bspw. in der Arbeit von 
Kolbe 2007 vorgestellt wurde. Bei der chemischen Entklebung wird das Adhäsiv auf 
Grund einer chemischen Reaktion angelöst bzw. in Lösung gebracht. Die mechanische 
Entklebung erfolgt über die mechanische Bearbeitung der Adhäsionsstelle bspw. mit 
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Hilfe von Fräsen oder Schleifpapier. Für das in dieser Arbeit vorgestellte Adhäsiv-
system käme derzeit nur eine mechanische Lösung des Adhäsivs vom Knochen in 
Frage. Alle Arten der Entklebung, die zur Auflösung des Adhäsivs führen, wären mit 
einem erhöhten Aufwand im chirurgischen Umfeld, wie bspw. mit dem Absaugen der 
entstehenden Adhäsivflüssigkeiten, verbunden. Die mechanische Entklebung des hier 
vorgestellten Systems könnte bspw. mit einer zahnärztlichen Fräse durchgeführt wer-
den. Denn da der Dualhärtende Zement durch das Schraublochareal der Platte appliziert 
wird liegt dieser praktisch wie ein Nietkopf in der Platte, so dass dieser mit einer Fräse 
bis zum Knochen abgetragen werden könnte. 
Die nach Heiss et al. 2006 geforderte Sterilisierbarkeit des Adhäsivsystems wird 
Gegenstand zukünftiger Untersuchungen sein. 
6.6 Erweitertes Anwendungspotential des Adhäsivsystems 
Im Rahmen einer parallel laufenden Studie wird derzeit die alternative Verankerung der 
Bandscheibenendoprothese bzw. der Abschlussplatten am Wirbel mittels der in dieser 
Arbeit vorgestellten Adhäsivtechnik untersucht. Bekanntlich wird die Verankerung der 
Bandscheibenprothesenplatten am Knochen derzeit durch Osteointegration, also durch 
das Einwachsen des Knochens in das poröse Implantatmaterial bewirkt. Durch Finnen 
oder Zapfen an der Prothesenplatte, auch Kiel genannt, die bei der Implantation in den 
Wirbelkörper eingepresst werden, wird eine mechanische Verankerung am Knochen 
und damit eine Primärstabilität des Implantats erzeugt. Im weiteren Verlauf der Thera-
pie wird die Langzeitfestigkeit des Implantats durch die bereits oben erwähnte Osteo-
integration erzielt. Im Gegensatz zur beschriebenen konventionellen Therapie könnte 
bei der Verankerung der Bandscheibenprothesenplatten mittels Zementiertechnik, wie 
diese bspw. bei der Implantation einer Hüft- oder Knieprothese angewendet wird, un-
mittelbar nach der Implantation eine Primär- und Langzeitstabilität erzeugt werden. 
Dies würde insbesondere bei Patienten mit eingeschränktem Osteointegrationsvermögen 
(bspw. bedingt durch Stoffwechselstörungen oder ähnliches) eine interessante Alter-
native darstellen. Ein allgemeiner Vorteil der Zementiertechnik wäre in der Erzielung 
einer Primär- und Langzeitstabilität der Abschlussplatten unmittelbar nach der Implan-
tation sowie eine gleichmäßiger verteilte Kraftübertragung von der Bandscheibenendo-
prothese auf den Wirbelkörper anzusehen. Doch infolge des besonderen Aufbaus der 
Wirbelkörperoberfläche, die im Zentrum eine spongiöse, zum Randbereich hin eine ver-
dichtete spongiöse und im Randbereich eine kortikale Knochenstruktur aufweist, ist die 
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konventionelle Zementiertechnik nicht anwendbar. Die Anbindung des Knochenzemen-
tes am Wirbel kann auch für diesem Fall nur durch die Konditionierung der Wirbel-
oberfläche mit dem KHV ermöglicht werden. 
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7 Zusammenfassung 
Die punktuelle, adhäsive Fixation von Osteosynthesplatten im Mittelgesichtsbereich 
macht als chirurgische Therapiemaßnahme einer Mittelgesichtsfraktur die Fixation ent-
standener Knochenfragmente in ihrer ursprünglichen anatomischen Lage bis zur Frak-
turkonsolidierung möglich, ohne Anwendung der oftmals mit Komplikationen verbun-
denen üblichen Verschraubung der Platten am Knochen. Diese innovative Adhäsiv-
technik kann durch einen Dualhärtenden Zement auf PMMA-Basis - vergleichbar mit 
den Knochenzementen aus der Orthopädie und Unfallchirurgie - mit Hilfe einer als 
Haftvermittler dienenden Zwischenschicht realisiert werden. Der Zement wird über die 
Schraublochareale der Platte appliziert. Der zu diesem Zweck - in Anlehnung an die 
bereits in der klinischen Praxis bewährten Dentinhaftvermittler - entwickelte amphiphile 
Knochenhaftvermittler (KHV) ist dabei für den gewünschten Adhäsivverbund zwischen 
kortikalem, hydrophilem Knochen im Mittelgesichtsbereich und hydrophoben MMA-
Monomeren des verwendeten Dualhärtenden Zementes entscheidend. Der KHV stellt 
somit perspektivisch ein klinisch geeignetes Bindeglied zwischen kortikalem Knochen 
und Dualhärtendem Zement dar. Die erzielbaren In-vitro-Haftfestigkeiten von 
punktuell, adhäsiv fixierten 1,3mm-Osteosyntheseplatten am kortikalen Knochen 
wurden in Zugversuchen ermittelt. Danach konnten für die mit dem neuen Adhäsiv-
system fixierten Platten am kortikalen Knochen des Rinderfemur Haftfestigkeiten von 
7,2 MPa bis zu 29,9 MPa, für die am Schädeldach des Kaninchens fixierten Platten von 
18,8 MPa bis zu 28,9 MPa erzielt werden. Im Vergleich dazu wurden bei Referenz-
proben, die ohne den KHV getestet wurden, nur Haftfestigkeiten von ca. 0,2 MPa 
gemessen. Insbesondere auch im Hinblick auf die minimale, durch die Schraub-
lochareale der Platten vorgegebene, Klebefläche von 1,33 mm², stellen die mit dem 
KHV erzielten Haftfestigkeiten - auch im Vergleich zu der mit den Schrauben erzielten 
durchschnittlichen Klemmspannung von 20,9 MPa - eine vielversprechende Alternative 
zur konventionellen Verschraubungstechnik dar; dies gilt vor allem für die nicht 
lasttragenden Bereiche bzw. kraftaufnehmenden Pfeiler im Mittelgesichtsbereich. Somit 
eröffnet der hier vorgestellte und in vitro erprobte, neu entwickelte Therapieansatz für 
Mittelgesichtsfrakturen eine innovative Möglichkeit zur Fixation von Plattensystemen 
am Knochen. Die geringere Traumatisierung der Knochenareale, verglichen mit der 
konventionellen Verschraubung von Osteosyntheseplatten am Knochen, ist dabei als 
besonderer Vorteil anzusehen. 
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